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Ultrasonidos Focalizados de Media Intensidad en Fisioterapia 
 
Introducción: Los resultados que muestran los beneficios que se obtienen con las terapias con 
Ultrasonidos (US) en Fisioterapia evidencian la potencialidad de este tipo de radiación para mejorar 
la rehabilitación y la curación de lesiones de tejido blando. Existe cierta controversia sobre su 
efectividad basada en encuestas científicas, que induce a pensar que no se han trasladado bien a la 
clínica los conocimientos obtenidos de tipo físico y biológico sobre la interacción entre los US y los 
tejidos biológicos. En este sentido, la profundización de la investigación de carácter biofísico dentro 
de esta área es necesaria. Además, el intervalo de intensidades intermedias entre las que 
actualmente se consideran no dañinas (y se emplean en rehabilitación) y las que lograr ablacionar o 
destruir los tejidos por calor (y se emplean en oncología y cirugía), es un rango muy poco 
investigado. El trabajo realizado se centra en los efectos biofísicos de los US en esta ventana de 
intensidades, que se denomina MIFU (Middle Intense Focused Ultrasound), en la que se esperan 
encontrar resultados positivos en el tratamiento de lesiones de tejido blando, al poder combinar los 
efectos de las otras modalidades. 
Objetivos: Establecer una metodología científica en la experimentación de los efectos de los US 
en células y tejidos biológicos y la correcta cuantificación y planificación de los protocolos en los 
tratamientos que se aplican en clínica son los objetivos principales de esta Tesis. Para lograr esto es 
necesario conocer los efectos de los US en un tejido biológico, que se agrupan en térmicos y no 
térmicos.  
Resultados: El trabajo experimental que se ha realizado supone un avance en el asentamiento 
de la sistemática en la experimentación en tratamientos con US. Las medidas en el laboratorio se 
han reforzado con programas de simulación que emplean el Método de Elementos Finitos. Para 
llevar a cabo el estudio de los efectos de los US ha sido necesario desarrollar nuevas técnicas y 
experimentos en el laboratorio, así como sintetizar materiales artificiales con las propiedades de los 
tejidos biológicos.  
Se ha llevado a cabo la medida del calentamiento que se produce debido a la absorción de los US 
en un tejido mediante métodos no invasivos (Método de retardos de la señal recibida por 
dispersión). Por primera vez, se ha logrado la monitorización de la distribución de temperatura 
durante una insonificación con MIFU con una novedosa técnica de imagen: la Imagen Optoacústica.  
Se ha estudiado la propagación del campo acústico en una de las configuraciones más 







los parámetros acústicos que permiten entender e interpretar posteriormente de forma correcta 
los cambios celulares. Se ha hecho una crítica a la metodología experimental seguida hasta ahora, 
que dificulta la comparación entre trabajos publicados. Esta metodología se ha aplicado en un 
experimento de insonificación in vitro de una monocapa de fibroblastos en la que se estudian los 
efectos no térmicos de los US, p.e. cavitación y estimulación mecánica de las estructuras 
mecanosensoras debido a las variaciones de la presión externa inducida por los US.  
Se ha propuesto un novedoso protocolo de tratamiento para rehabilitación de lesiones crónicas 
de tejido blando (músculo y tendón). Este protocolo combina los dos tipos de efectos térmicos y no 
térmicos consecutivamente. Los parámetros de dosificación se basan en toda la bibliografía 
revisada y el conocimiento adquirido en el desarrollo de la Tesis. 
Conclusiones: Se ha realizado un completo estudio teórico y experimental de la cadena de 
experimentación que se debe seguir para estudiar la relación entre los US y las células y tejidos 
humanos. Se han estudiado los efectos y la capacidad de los US en el rango MIFU para dar 
resultados beneficiosos en el tratamiento de lesiones de tejido blando. Se propone una novedosa 
combinación de tratamientos con US como compendio de los resultados obtenidos en la Tesis y la 










Middle Intense Focused Ultrasound for Physiotherapy 
 
Introduction: Exhaustive analyses of therapies with Ultrasound (US) in Physiotherapy prove a 
potential benefit of this type of radiation in order to enhance rehabilitation and healing of soft 
tissue injuries. Several scientific reviews show that there exists controversy regarding the 
effectiveness of this technique, leading to the conclusion that there is not an appropriate and 
accurate transfer to clinic of the physical and biological knowledge of the interaction effects of US 
with biological tissues. Comprehensive biophysical research is hence necessary in this direction. 
Moreover, not much research exists in the literature about intensity thresholds intervals between 
harmless (and therefore useful for rehabilitation) and ablative (useful in surgery and oncology) 
intensities. This work focuses on the study of biophysical effects of US with intensities within this 
threshold interval, denoted as MIFU (Middle Intense Focused Ultrasound), due its potentiality to 
obtain promising results in the treatment of soft tissue injuries, as it can combine the effects of 
other modalities. 
Objectives: The main objectives of this thesis can be summarized into settling the scientific 
method in the experimental investigation of US effects in cells and biological tissues and a proper 
quantification and design of the treatment protocols which are applied in clinics. In order to 
achieve this task, it is necessary to understand US effects on biological tissues, which are grouped in 
thermal and non-thermal subcategories. 
Results: Experimental work has been made ending up in a significant progress in the empirical 
methodology for US treatments research. The work has been supported and reinforced by 
simulation software based on the Finite Element Method. To study US effects, novel laboratory 
techniques have been developed, as well as artificial material mockups with biological tissues 
properties. 
The measurement of tissue heating caused by the absorption of US with common non-invasive 
methods has been performed (Pulse Eco Shift Method). For the first time, real-time volumetric 
mapping of the temperature distribution during a sonication with MIFU has been achieved with the 
modern Optoacoustic Imaging technique. 
 An analysis of acoustic wave propagation in one of the most common in vitro US therapy set up 
has been done. Quantitative measurements of acoustic parameters, necessary to later understand 
and read correctly changes at the cellular level obtained in the experiments, have been made. A 







that this methodology presents when comparing different works. This methodology is applied in a 
real experiment of sonication of a fibroblasts monolayer in vitro, where non-thermal effects of US 
are studied, i.e. cavitation and mechanic stimulation of mecanosensor structures of cells due to the 
external pressure variations induced by US. 
A new promising treatment protocol designed for chronic diseases of soft tissue (muscle and 
tendon) has been proposed. The protocol combines consecutively the two different types of effects 
of US, thermal and non-thermal. Its dosage parameters are based in all the literature reviewed and 
the knowledge acquired during this Thesis development. 
Conclussions: An exhaustive theoretical and experimental analysis of the suitable steps in 
empirical research has been done in order to understand the relation between US and cells and 
human tissues. US effects and potentiality of MIFU range to get results in order to enhance healing 
of soft tissue injuries has been analyzed. As an overview of the results of this Thesis and the 
literature information of demonstrated biophysical effects of this kind of radiation, a new promising 
combined treatment protocol with US has been proposed. 
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Factor de escala de aumento de las reacciones enzimáticas con la temperatura 
(Factor de Boltzman) 
Adim. 
c Velocidad de propagación del sonido [m/s] 
C Parámetro asociado a la perfusión sanguínea para el cálculo de la dosis Adim. 
Cp Calor específico [J/kg K] 
D Diámetro de la apertura radiante [m] 
DC Ciclo de trabajo % 
Dp Diámetro del pocillo [m] 
E Energía acústica [J] 
Ɛ Parámetro asociado a la perfusión sanguínea para el cálculo de la dosis Adim. 
Ei Energía de activación de una reacción [eV] 
ERA Área radiante efectiva [𝑚2] 
f Frecuencia [Hz] 
F Fuerza [N] 
FFT Transformada de Fourier de la señal [dB] 
fr Frecuencia de resonancia de la burbuja [Hz] 
Frad Fuerza de radiación del campo acústico [N] 
ɣ Coeficiente de calor específico Adim. 
H Densidad de energía óptica [J/𝑚3] 
hl Altura de medio de cultivo dentro de un pocillo de experimentación in vitro [m] 
I Intensidad de la onda acústica [W/𝑚2] 
ISATA Promedio espacial y temporal de la intensidad [W/𝑚2] 
ISATP Promedio espacial de la intensidad en un instante [W/𝑚2] 
ISPTA Promedio temporal del máximo de intensidad espacial [W/𝑚2] 
ISPTP Máximo de intensidad espacial en un instante [W/𝑚2] 






k Conductividad térmica [W/m K] 
K Módulo de compresibilidad [Pa] 
kB Constante de Boltzman [eV/K] 
kf Número de onda [𝑚−1] 
kh Tasa de variación de la velocidad del sonido con el calentamiento [m/ s °C] 
lp Longitud espacial del pulso de US [m] 
MI Índice Mecánico Adim. 
n Número de ciclos del pulso de US Ud. 
nfo Frecuencia del armónico n [Hz] 
P Presión [Pa] 
P- Amplitud máxima del ciclo de rarefacción de la onda acústica [Pa] 
P+ Amplitud máxima del ciclo de compresión de la onda acústica [Pa] 
PA Presión ambiente [Pa] 
PF Amplitud máxima de la onda acústica en el límite de Fraunhofer [Pa] 
PRF Frecuencia de repetición del pulso de US [s] ó [Hz] 
Prms Valor del promedio cuadrático de la presión [Pa] 
Q Tasa de calentamiento [W/𝑚3] 
Qmet Tasa de calentamiento asociada al metabolismo [W/𝑚3] 
R Constante para el cálculo de la dosis térmica Adim. 
r Posición radial [m] 
Ro Radio de equilibrio de la burbuja [m] 
Rc Radio de la célula [m] 
rp Radio del pocillo de experimentación in vitro [m] 
S Tensión superficial [kg/𝑠2] 
SFm 
Factor de escala de aumento de la perfusión sanguínea con la temperatura en 
músculo 
Adim. 
T Temperatura [°C] 
t Tiempo [s] 
t43 
Dosis térmica equivalente a una temperatura de 43 °C. También se denomina CEM 
(Cumulative Equivalent Minutes) 
[min] 
Tf Período de la onda [s] 






tON Tiempo que se mantiene encendido el transductor [s] 
Tp Parámetro asociado a las propiedades del tejido para el cálculo de la dosis Adim. 
u Velocidad de las partículas [m/s] 
V Amplitud pico de voltaje de excitación del transductor [V] 
Vol Volumen [𝑚3] 
Vpp Amplitud pico-pico de voltaje de excitación del transductor [V] 
w Frecuencia angular [rad/s] 
W Potencia del campo acústico [W] 
wb Tasa de perfusión sanguínea [kg/𝑚3 𝑠] 
Y Módulo de Young [Pa] 
Z Impedancia acústica [kg/𝑚2𝑠] 
z Profundidad, coordenada del eje z [m] 
α Coeficiente de atenuación del sonido [Np/m] 
αa Coeficiente de absorción óptico [dB/m] 
β Coeficiente de no linealidad Adim. 
δt Tiempo que la onda mantiene una amplitud mayor o igual a la mitad de su máximo [s] 
λ Longitud de onda [m] 
ρ Densidad del medio [kg/𝑚3] 
ρE Densidad de energía acústica [J/𝑚2] 
τ Tensión [N/m] 
τc Tensión crítica de rotura de membrana plasmática [N/m] 
τact 
Tensión de la membrana plasmática para la activación de los canales 
mecanosensibles 
[N/m] 
τrep Tensión de la membrana plasmática en reposo [N/m] 
Г Coeficiente de reflexión de la onda en una interfaz Adim. 
ГG Parámetro de Grüneisen Adim. 
Ф Fluencia del haz de luz láser [J/𝑚2] 
𝜑 Tiempo de perfusión sanguínea [s] 
   
 
  















Aplicaciones Terapéuticas de los Ultrasonidos 
 
 
1. Introducción y motivación de la Tesis 
Las Fisioterapia es una disciplina que comienza a tomar importancia desde finales del s. XIX. En 
España esta especialidad se crea por primera vez en un Decreto en 1957 con la denominación de 
ayudante de Fisioterapia y la Diplomatura en Fisioterapia surge en 1980 [Vidal IR]. Los Ultrasonidos 
(US) son una de las terapias más difundidas en las clínicas de Fisioterapia y Rehabilitación. Diversas 
encuestas a fisioterapeutas revelan resultados como que al menos el 20 % de los tratamientos que 
aplican en sus clínicas involucran US y un 64 % los usan todos los días [Watson T 2008] o que un 33 
% de los encuestados tiene acceso a 3 o más unidades de US y sólo el 1 % no los han usado nunca 
[Warden SJ].  
Hasta la fecha, las intensidades de los US que se emplean generalmente en terapia se agrupan 
en dos grandes grupos: ≤ 3 𝑊/𝑐𝑚2 ó ≥ 1 𝑘𝑊/𝑐𝑚2, con dos objetivos muy diferentes: el primer 
grupo para rehabilitación (TUS, Therapeutic Ultrasound) [Ter Haar G 1999, Miller DL 2012] y el 
segundo para ablación (HIFU, High Focused Ultrasound) [Ter Haar G 2007]. Existe por tanto un 
rango muy amplio de dosis cuya efectividad todavía no se ha estudiado en profundidad. Se ha 
comenzado a utilizar el concepto MIFU (Middle Intense Focused Ultrasound) para denominar a este 
intervalo. En esta Tesis se trabaja en ese rango.  
La innovación tecnológica en el desarrollo de transductores debe ayudar para aplicar las dosis de 
manera cada vez más efectiva, mejorándose el rendimiento y la capacidad de restringir los efectos 
que se logran a zonas bien delimitadas. En relación a esto, los arrays y las lentes con capacidad de 
focalización deben sustituir al diseño convencional tipo pistón, que sólo debe emplearse en los 
primeros niveles de investigación para estudiar, p.e. los efectos de un nuevo tratamiento en 
cultivos in vitro o pequeños animales. 
En cuanto a los efectos térmicos, el calentamiento que se produce con una insonificación puede 
predecirse gracias a herramientas de cálculo que resuelven las ecuaciones que lo rigen (p.e. 
ecuación de bio-calor de Pennes [Pennes HH]) o simplificaciones de las mismas que permiten dar 
un valor estimado. Muchos tratamientos basan su efectividad en alcanzar un umbral térmico y por 
ello es necesario desarrollar técnicas que permitan cuantificar la temperatura que se alcanza. 
Mantener la no invasividad de la medida también debe ser un requerimiento de la técnica 
empleada. En este sentido, existen en la actualidad métodos bien conocidos para cuantificar la 
temperatura (termografía infrarroja [Lahiri B], resonancia magnética [Hynynen K], medida de los 
retardos de la señal recibida por dispersión [Maass Moreno R Part I y Part II], …). Sin embargo, el 
Capítulo 1 





desarrollo científico y tecnológico hace emerger nuevas posibilidades. La imagen optoacústica (OA) 
es una novedosa técnica de imagen que permite monitorizar con alta precisión parámetros como la 
distribución de la temperatura en un tejido [Ke H, Yao J]. Presenta grandes ventajas frente a 
técnicas más convencionales, aunque tiene una clara limitación respecto a la profundidad en el 
tejido. 
Los efectos no térmicos en células y tejidos asociados a los US son considerados actualmente de 
gran importancia para la reparación y reconstrucción de lesiones músculo esqueléticas [Izadifar Z]. 
En los últimos años se ha hecho un esfuerzo por llegar a entender las implicaciones a nivel celular 
de las ondas de US, habiéndose avanzado mucho, pero quedando aún preguntas por resolver. Así, 
la investigación en cultivos in vitro es el primer paso para desvelar los mecanismos de 
mecanotransducción que se generan. En este tipo de estudios se echa en falta en la bibliografía una 
sistemática estándar en los experimentos. La metodología de experimentación muchas veces viene 
condicionada por las posibilidades de los laboratorios, pero debe hacerse un esfuerzo por 
establecer unas bases comunes para facilitar la comparación de resultados. 
Esta Tesis se ha planteado para ayudar a sentar las bases físicas de la aplicación de US en 
experimentación y terapia. En ella se investigan nuevas técnicas no invasivas de cuantificación de 
los efectos térmicos en tejidos y se estudian los no térmicos en un cultivo celular con una 
monocapa de fibroblastos. Además, se propone en este trabajo un nuevo protocolo de 
insonificación que involucra intensidades en un rango hasta ahora no estudiado, MIFU. Supone, por 
tanto, un trabajo que correlaciona la acción de los US con efectos a nivel celular y que pretende dar 
un paso más en el conocimiento de las implicaciones a nivel fisiológico de la aplicación de una 
radiación de tipo no ionizante como son los US.  
 
2. Aplicaciones actuales de los Ultrasonidos en Fisioterapia 
Los US son ondas mecánicas con una frecuencia mayor de 20 kHz, por encima del umbral audible 
de los humanos. Típicamente, en Fisioterapia, se emplean frecuencias entre 1 y 3 MHz generadas 
por transductores basados en resonadores piezoeléctricos. Desde la década de los años 30 viene 
empleándose en Rehabilitación, cada vez con más frecuencia [Erikson KR, Miller DL 2012]. Para 
estas aplicaciones el campo acústico se transmite directamente al paciente a través de una fina 
capa de medio que sirve de acoplamiento (p.e. hidrogel o aceite).  
El Ultrasonido Terapéutico (TUS), se emplea como agente reparador tisular a bajas y medias 
intensidades (0.125 - 3 W/𝑐𝑚2) y como método quirúrgico para destruir tejido patológico o para 
litotricia con los niveles de energía más elevados (≥ 5 W/𝑐𝑚2) [Ter Haar G 1995, Ter Haar G 1999]. 
En el caso concreto de la Fisioterapia, el uso de US con fines terapéuticos se emplea en lesiones 
de hueso, músculo, tendón y ligamentos desde hace más de 50 años [Watson T 2008] con 
intensidades promedio de hasta 3 W/𝑐𝑚2 [Robertson VJ, Yadollahpour A, Speed CA, Albornoz M]. A 
pesar de que se usan desde hace décadas, no se conoce con exactitud todos los efectos a nivel 
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fisiológico que hacen que los US resulten eficaces en un tratamiento de Fisioterapia. Entre otras 
consecuencias biológicas se ha demostrado que los US: 
- Son un agente inflamatorio, teniendo un efecto estimulatorio sobre los tipos celulares que 
hacen de mediadores en este tipo de reacciones, p.e. mastocitos [Maxwell L, Fyfe MC]. 
- Estimulan la proliferación de tipos celulares implicados en los procesos de recuperación 
tisular en tejido blando, como son los fibroblastos [Doan N, Tasi WC 2011, Frairia R]. 
- Aumentan la secreción de sustancias favorecedoras, como son la expresión de colágeno, 
factores de crecimiento o proteínas, influyentes en la estimulación de la migración, 
proliferación y síntesis de las células [Tsai WC 2006, Webster DF 1978, Webster DF 1980].  
- Aumentan la permeabilidad de la membrana plasmática a ciertos iones y sustancias, como el 
calcio [Sundaram J, Mortirmer AJ]. 
- Estudios a largo plazo en la recuperación de lesiones tisulares demuestran que la aplicación 
de US durante la cicatrización ayuda a mejorar la orientación de las fibras de colágeno o a 
que se tengan estructuras con mejores propiedades elásticas, incrementándose la tensión de 
rotura y la movilidad [Watson T 2008]. 
- Disminuyen las limitaciones en el movimiento de articulaciones y mejoran de contracturas 
musculares [Enwemeka CS]. 
- Han dado buenos resultados en la recuperación de fracturas óseas [Claes L]. 
- Pueden dañar tejidos que naturalmente tienen alto contenido gaseoso como son pulmones e 
intestinos [Dalecki D 2004]. 
- Pueden dañar la microvasculatura y aumentar la angiogénesis [VanBabel E, Holfeld J]. 
- Pueden modificar el ritmo cardiaco y los reflejos musculares por influir sobre las fibras 
nerviosas [Dalecki D 2004]. 
- Tienen efecto analgésico, reduciendo el dolor [Szabo TL]. 
La elección de los parámetros acústicos debe adecuarse a la fase de evolución de la lesión. El 
pulso de US con parámetros que aumenten la temperatura puede agravar un sangrado o una 
inflamación, y, al revés, un pulso muy corto puede no ser efectivo en una fase crónica, ya que se 
requiere dar calor para facilitar la elongación y circulación en la zona. En una encuesta realizada a 
171 fisioterapeutas del Grupo de Fisioterapia Deportiva de Australia se reporta que si se 
encuentran una patología aguda, el 86 % emplea intensidades entre 0.51 y 1.5 W/𝑐𝑚2 y el 81 % 
insonifica en modo pulsado, y si tienen una patología crónica el 90 % usa entre 1 y 2 W/𝑐𝑚2 y el 95 
% lo hace en modo continuo [Warden SJ]. Por lo general son insonificaciones que duran una media 
de 5 minutos, comprendidas en un rango de entre 2 y 20 minutos, siendo las más largas las 
empleadas en las condiciones más persistentes. Los trastornos agudos se tratan diariamente y los 
procesos más crónicos lo hacen 2 o 3 veces por semana. 
Los equipos de US capaces de trabajar con intensidades más altas que las empleadas para 
Fisioterapia (> 5 W/𝑐𝑚2 y hasta varios kW/𝑐𝑚2) pueden llegar a intensidades acústicas capaces de 
lograr la ablación tisular. Esto, de manera controlada, brinda la oportunidad de usar los US para el 
tratamiento no invasivo de tejidos tumorales por aumento de temperatura o a la destrucción de 
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cálculos o piedras en el riñón u otros órganos por la amplitud de la onda de presión [Ter Haar G 
1995, Ter Haar G 2007]. Las grandes intensidades y la precisión en la localización de la dosis que se 
requiere, hacen que en estos casos se usen campos acústicos focalizados. Esta tecnología logra que 
la energía se concentre en un volumen mucho menor que en el caso convencional (tipo pistón), 
incrementándose hasta dos órdenes de magnitud la intensidad en el punto focal del haz y 
alcanzándose así los valores requeridos para este tipo de intervenciones. 
Para el caso de la litotricia se aprovecha el fenómeno no térmico de la cavitación, que tiene lugar 
cuando se emplean ondas mecánicas con una amplitud de presión muy alta (> 10 MPa), 
denominadas ondas de choque (SW, Shock Wave) y que logra la rotura de estructuras rígidas como 
son los cálculos o calcificaciones [Lingeman JE]. 
Otro uso médico de los US de potencia que cada vez es más frecuente es el de mediador para la 
liberación de fármacos o la rotura de la barrera hematoencefálica [Pitt WG, Husseini GA, Konofagou 
EE]. Para estos casos se aprovecha el efecto de los US que se conoce como sonoporación y que 
consiste en la apertura de poros en la membrana plasmática de las células y el consecuente 
aumento de la permeabilidad. 
A modo de resumen se recogen en la Tabla 1.1 las modalidades en las que actualmente se 
emplean los US como terapia y el rango de intensidades en el que se centra cada una de ellas.  
Tabla 1.1: Aplicaciones actuales de los US en terapia. 
Modalidad Intensidad Aplicación Referencias 
US Terapéutico (TUS) 
Baja y media intensidad:  
𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 = 0.1 𝑎 3 𝑊/𝑐𝑚
2 
Alta intensidad: 
𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 > 5 𝑊/𝑐𝑚
2 
Recuperación de lesiones y 
fracturas de tejido blando 
Incremento de la perfusión 
sanguínea 
Sonoporación 
Hipertermia (Alta intensidad) 
[Ter Haar G 1999] 
[Watson T 2017] 
[Warden SJ] 
US Pulsado de Baja 
Intensidad (LIPUS) 
𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 ≈ 30 𝑚𝑊/𝑐𝑚
2 
𝐷𝐶𝑚𝑎𝑥  ≈ 20% 
Recuperación de fracturas 
óseas tempranas 
[Claes L] 
US Focalizado de Alta 
Intensidad (HIFU) 
𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 > 1 𝑘𝑊/𝑐𝑚
2 
Ablación de tumores 
Ablación de tejidos 
[Ter Haar G 2007] 
[Kennedy JE] 
[Muratore R] 
US Terapéutico de Alta 
Intensidad (ITU) 
𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 > 80 𝑊/𝑐𝑚
2 




Litotricia con Onda de 
Choque (SWL) 
50 𝑎 400 𝑚𝐽/𝑐𝑚2 
Pulverización de piedras o 
cálculos 
[Lingeman JE] 
Onda de Choque 
Extracorpórea 
Terapéutica (ESW) 
Baja energía: 10 𝑎 12 𝑚𝐽/𝑐𝑚2 
Media energía: 10 𝑎 40 𝑚𝐽/𝑐𝑚2 
Alta energía: 30 𝑎 100 𝑚𝐽/𝑐𝑚2 
Alivio del dolor 
Regeneración y reparación a 
nivel celular de los tejidos 









3. Propagación de los Ultrasonidos en un medio  
 
3.1 Introducción a la teoría lineal de los Ultrasonidos 
Al ser una onda de tipo mecánico, los US necesitan de un medio material para propagarse. A 
medida que la onda avanza, se producen en los puntos del medio variaciones de la presión respecto 
a su valor ambiente. Esta variación de la presión absoluta en el medio se traduce en el movimiento 
de las partículas, que adquieren una velocidad 𝑢 [Humphrey VF]. La relación entre ambas variables 
viene dada por el parámetro de la impedancia acústica, 𝑍, que es en definitiva una medida de la 
resistencia que el medio opone este movimiento. Se puede calcular conociendo la densidad, ρ, y la 
velocidad de propagación de los US, 𝑐, de manera que: 
𝑍 =  
𝑃 (𝑧, 𝑡)
𝑢 (𝑧, 𝑡)
 =  𝜌 (𝑧, 𝑡) ∙ 𝑐    (1.1) 
Dado que la composición de los tejidos biológicos es en gran parte agua (p.e. ≈ 75 % en músculo 
[Ward SR]) propiedades como la velocidad de propagación o la densidad son muy similares a las de 
este líquido. Este hecho justifica que en muchas aplicaciones teóricas se usen las ecuaciones de 
propagación en fluidos. Así, la propagación de los US en un tejido se basa en la ecuación de 
movimiento de Euler para un fluido, extraída a partir de la segunda ley de Newton, que cuando sólo 







( 𝜌 𝑢 ) +
𝜕
𝜕𝑧
 ( 𝜌 𝑢2 )    (1.2) 








( 𝜌 𝑢 ) = 0    (1.3) 
Haciendo un desarrollo teórico lineal de las eq.(1.2) y eq.(1.3), considerando que las 
perturbaciones y variaciones locales de ρ son pequeñas, y que el medio es homogéneo se llega a la 






 ∙  
𝜕2𝑃
𝜕𝑡2
    (1.4) 
Las soluciones de la eq.(1.4) pueden escribirse como ondas armónicas de la forma: 
𝑃 (𝑧, 𝑡) =  𝑃𝑜 𝑒
𝑖 (𝑤𝑡−𝑘𝑓𝑧)    (1.5) 
donde 𝑘𝑓 se representa el número de onda, w es la frecuencia angular y 𝑃0 su amplitud máxima. 
Si se consideran las partes reales de esta expresión se tiene que la presión de los puntos del medio 
varía sinusoidalmente de la forma: 
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𝑃 (𝑧, 𝑡) =  𝑃𝑜 cos  (𝑤𝑡 − 𝑘𝑓𝑧)    (1.6)  
Sustituyendo P en la eq.(1.1), la velocidad de las partículas viene dada por: 
𝑢 (𝑧, 𝑡) =  
𝑃𝑜
𝜌 𝑐
 cos  (𝑤𝑡 − 𝑘𝑓𝑧)    (1.7)  
La tasa de energía liberada al medio se cuantifica con el parámetro de intensidad, que es uno de 
los más importantes cuando se están considerando posibles bioefectos. La intensidad instantánea 
en un punto vendrá dada por el producto de la presión y la velocidad de las partículas, de manera 
que: 




 cos2  (𝑤𝑡 − 𝑘𝑓𝑧)    (1.8)  
Promediada en el tiempo, la intensidad, definida como el flujo de energía por unidad de tiempo 
y área, será: 




    (1.9) 
La potencia total del transductor puede calcularse integrando esta componente en toda el área 
insonificada.  
En su propagación, la onda sufre una pérdida progresiva de amplitud causada por los fenómenos 
de difracción, dispersión y absorción. La difracción depende de la geometría de la apertura acústica 
y de la frecuencia. La dispersión es consecuencia de pequeñas inhomogeneidades presentes en el 
medio, que hacen que la impedancia acústica tenga discontinuidades, produciéndose cambios de 
dirección en la onda y haciendo que pierda intensidad en la dirección original de propagación. Lo 
mismo ocurre si el medio tiene interfaces, ya que se producen disminuciones en la transmisión. La 
absorción se produce si el sistema es capaz de disipar la energía acústica que recibe (deja de ser 
puramente elástico) y las fuerzas viscosas entre partículas causan una atenuación de la onda 
incidente, básicamente por conversión de la energía mecánica en calor. Matemáticamente, c 
adquiere carácter de variable compleja y se introduce el parámetro del coeficiente de atenuación 
𝛼, que engloba estos fenómenos. La caída en la amplitud de la presión vendrá dada por la 
expresión: 
𝑃 (𝑧) = 𝑃0 𝑧=0 𝑒
−𝛼𝑧 cos  (𝑤𝑡 − 𝑘𝑓𝑧)    (1.10)   
siendo 𝑃0 𝑧=0 la presión máxima a la salida del transductor. El parámetro 𝛼 depende no solo de 
las propiedades del medio, sino que también varía con las características onda, de manera que 
aumenta con la frecuencia de la misma siguiendo la relación: 





    (1.11) 
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donde 𝛼0 es el valor del coeficiente de atenuación para una frecuencia 𝑓0. El valor del exponente 
b depende del medio y suele considerarse que es aproximadamente igual a la unidad en los tejidos 
biológicos [Kuc R]. 
La cuantificación de 𝛼, es una de las propiedades acústicas de los tejidos más importantes para 
estudiar los efectos de este tipo de radiación, ya que da cuenta de la conversión de la energía 
acústica en otros tipos de energía (p.e. térmica) y de la capacidad de penetración de la radiación. La 
Tabla 1.2 muestra la profundidad a la que se estima que la energía del campo acústico ha decaído a 
la mitad para algunos tejidos para el caso sencillo de una onda plana propagándose [Watson T 
2017]. 
Tabla 1.2: Capa hemirreductora de los US en los tejidos blandos. 
 1 MHz 3 MHz 
Músculo 9 mm 3 mm 
Grasa 50 mm 16.5 mm 
Tendón/Ligamento 6.2 mm 2 mm 
 
 
3.2 Parámetros dosimétricos en un tratamiento con Ultrasonidos 
La Comisión Internacional Electrotécnica, (IEC, International Electrotechnical Comission) es el 
grupo de trabajo responsable de generar los estándares internacionales de los parámetros de 
funcionamiento de los equipos de US, basándose en umbrales de seguridad y efectividad que se 
extraen a partir de los estudios que se realizan. Actualmente los fabricantes e investigadores 
emplean una amplia variedad de magnitudes para cuantificar las características de las 
insonificaciones en sus trabajos e informes [Livett AJ, Harris GR 1985]. Esto hace que, para facilitar 
la comparación de resultados entre trabajos de investigación, siempre se debe especificar qué 
criterio se ha usado para cuantificar los valores dosimétricos. Se definen a continuación los 
parámetros más comunes en la caracterización del campo acústico en un tratamiento de US y se 
denotan con las siglas que los identificarán a lo largo de todo este trabajo. 
- Tipo de emisión o modalidad: continua, si la insonificación no se interrumpe, o pulsada, si se 
interrumpe en forma de pulsaciones. 
 
- Frecuencia (f): Frecuencia central de trabajo del transductor. El periodo de la señal, 𝑇𝑓,  
corresponde al inverso de la frecuencia de trabajo. 
 𝑇𝑓  =  1/𝑓     (1.12) 
- Número de ciclos (n): Número de longitudes de onda que se emiten en cada pulso. 
 
- Frecuencia de repetición del pulso (PRF, Pulse Repetition Frequency): Periodicidad con la que 
se emite el pulso de US.  
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- Ciclo de trabajo (DC, Dutty Cycle): Razón entre el tiempo que dura el pulso de US y la 
periodicidad con la que se repite. En emisión continua el DC es 1. 
𝐷𝐶 = 𝑛 ∙  𝑇𝑓/𝑃𝑅𝐹     (1.13) 
- Presión acústica (P): Amplitud de presión de la señal acústica.   
 
- Presión acústica máxima (𝑃𝑚𝑎𝑥): Módulo de la amplitud máxima que alcanza la onda. 
 
- Presión cuadrática promedio (𝑃𝑟𝑚𝑠, Root Mean Square): Promedio cuadrático de la amplitud 
de presión, calculado como: 




         (1.14) 
donde 𝑃𝑖  es el valor de la amplitud de la señal acústica en cada punto y N el número total de 
puntos adquiridos. 
- Área efectiva del transductor (ERA, Effective Radiating Area): área del plano transversal al 
eje de propagación que engloba los puntos en los que el módulo de la presión acústica máxima o la 
amplitud de desplazamiento del material piezoeléctrico es al menos el 50 % del valor máximo 
registrado (lo que corresponde a una caída de - 6 dB). 
 
- Intensidad acústica (I): Para una onda plana sinusoidal, se define como el promedio del 
producto de P y la velocidad adquirida por las partículas en un período, u. Viene dada por la 
eq.(1.9). Para éste parámetro de intensidad se tienen varias definiciones. Cada una de ellas se 
puede identificar por sus siglas, cuyo significado se recoge en la Tabla 1.3. 
Tabla 1.3: Siglas empleadas para especificar la intensidad de los US y esquema del convenio que se emplea. 
Sigla S T P A 
 
Significado Espacial (Spatial) Temporal (Temporal) Pico (Peak) Promedio (Average) 
 
Como esquematiza la figura de la Tabla 1.3, en la nomenclatura empleada, las dos primeras 
siglas identifican el lugar donde está calculada la intensidad y las dos últimas el instante o período 
en el que se determina. Así se tiene que: 
- 𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 = Intensidad calculada en el punto en que se alcanza la máxima amplitud de presión y 
en un instante. 
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    (1.15) 
- 𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 = Intensidad calculada en el punto en que se alcanza la máxima amplitud de presión y 
promediada temporalmente en toda la duración del pulso. Si es emisión continua coincide con la 
𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃, si no, ha de promediarse con el DC. 




 ∙ 𝐷𝐶    (1.16)  
- 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = Intensidad promediada en la sección transversal y en un instante. 
 
- 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 = Intensidad promediada en la sección transversal y promediada temporalmente. 
Hay casos en los que la sigla T se cambia por una P haciendo referencia al tiempo que dura el 
pulso (P, Pulse). Así, se tiene que p.e.: 
- 𝐼𝑆𝐴𝑃𝐴 = Intensidad promediada en la sección transversal y promediada temporalmente sólo 
en el tiempo que dure el pulso.  
Si la onda no puede considerarse sinusoidal, para el cálculo de la intensidad debe emplearse la 
integración a lo largo del pulso, de manera que: 
  𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 =  




∙ 𝐷𝐶    (1.17)  
- Potencia de trabajo del transductor (W): se define como la intensidad que transmite en el 
área de emisión (ERA). Se calcula como: 
𝑊 [𝑊] = 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 [𝑊/𝑐𝑚
2] ∙ 𝐸𝑅𝐴 (𝑐𝑚2)    (1.18) 
También se calcula integrando los valores puntuales de intensidad en una superficie transversal 
a la propagación. Experimentalmente y por lo general, en metrología, el parámetro de potencia se 
mide empleando una balanza de fuerza de radiación [IEC 61161 1.3:2013] y la amplitud de presión 
e intensidad con adquisiciones puntuales con un hidrófono calibrado [IEC 62127 2:2017]. 
- Densidad de energía transmitida (𝜌𝐸): Intensidad que se transmite durante una 
insonificación a lo largo de todo el tiempo que dura la aplicación de la misma. Puede definirse o 
bien la densidad de energía en un pulso, si sólo se tiene en cuenta el tiempo que dura el mismo, o 
bien la total del tratamiento.  
𝜌𝐸  [𝐽/𝑐𝑚









4. Efectos de los Ultrasonidos 
El transductor transmite un campo que se propaga en un medio con propiedades viscoelásticas. 
La acción terapéutica de los US depende de la interacción directa del campo acústico con las 
estructuras que componen el tejido. Los parámetros que se emplean en la insonificación 
condicionan los efectos que estarán presentes, agrupados en la actualidad en dos tipos: térmicos y 
no térmicos. 
4.1 Efectos térmicos de los Ultrasonidos 
 
Como se ha introducido, los US son ondas de tipo longitudinal que provocan la compresión y 
rarefacción del medio por el que se propagan. Esto hace que las partículas que hay presentes 
oscilen en consecuencia y parte de la energía mecánica se libere en forma de calor, provocando un 
cambio de temperatura en la zona. Este proceso por el cual la energía acústica se convierte en calor 
de forma irreversible es conocido como absorción. De esta manera, a medida que la onda avanza y 
penetra en el medio disminuye su energía al irse transfiriendo ésta al material, siguiendo el 
decaimiento exponencial de la eq.(1.10). 
 
 La distribución de calor en el medio viene condicionada por la del campo acústico, influyendo 
también otros factores, sobre todo la conductividad térmica. La tasa de calentamiento por unidad 
de volumen debida al campo acústico, es decir, el calor generado en un punto, Q, es proporcional a 
la intensidad de los US de la forma [Szabo TL]. 
 
 𝑄 = 2 𝛼 𝐼    (1.20) 
Es decir, es directamente proporcional al coeficiente de absorción del medio, 𝛼. Este parámetro 
depende de varios factores, entre los que se incluye el contenido proteico o la orientación de las 
fibras del tejido [Watson T 2017]. Así los tejidos que mejor absorben los US son los huesos, 
cartílagos, ligamentos y tendones. Considerando Q la fuente de calor asociada a los US, se puede 
estimar el incremento de temperatura, T, que sufre un tejido biológico con la ecuación de bio-calor 




= 𝑄 + 𝑄𝑚𝑒𝑡 + 𝛻(𝑘 𝛻𝑇) − 𝜌𝑏  𝐶𝑝𝑏 𝑤𝑏 (𝑇 − 𝑇𝑏)   (1.21) 
siendo ρ la densidad, 𝐶𝑝 el calor específico, k la conductividad térmica y denotándose con el sin 
subíndice los parámetros correspondientes al tejido o medio y con b los referentes a la sangre. Se 
pueden distinguir cuatro contribuciones a la variación de temperatura: el primer término de la 
eq.(1.21) corresponde a la fuente de calor generada por la absorción del campo acústico (Q, 
eq.(1.20)), el segundo término tiene en cuenta una posible fuente de calor metabólico (𝑄𝑚𝑒𝑡), el 
tercero hace referencia al proceso de difusión debido a la conductividad térmica y el último tiene 
en cuenta el posible efecto de la perfusión sanguínea, condicionado por la tasa de perfusión de la 
sangre, w, y negativo porque tiende a reestablecer las condiciones iniciales. Esta ecuación 
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considera que la deposición de energía térmica es instantánea. Modelos basados en ecuaciones 
más complejas, como el TWMBT (Thermal Wave Model of Bioheat Transfer [Zhou LX]) tienen en 
cuenta, p.e. el tiempo de relajación térmico y que el flujo de calor no es instantáneo, sino que toma 
relevancia gradualmente tras la aplicación de un gradiente de temperatura.  
La respuesta de los tejidos y células a las variaciones térmicas es muy variada. Con incrementos 
moderados (T ≤ 43 °C) se producen efectos beneficiosos: vasodilatación, aumento del aporte de 
oxígeno y nutrientes, mayor actividad enzimática o un aumento en la velocidad de conducción de 
los nervios periféricos. Así, un calentamiento moderado, de unos 3 – 4 °C respecto de la 
temperatura basal, alivia el dolor, promueve el flujo sanguíneo, aumenta la tasa metabólica y 
reduce la visco-elasticidad del tejido (haciéndolo más elástico) [Cambier D]. Sin embargo, si se 
alcanza una temperatura suficientemente alta (≈ 50 °C) las proteínas comienzan a desnaturalizarse 
[Diederich CJ 2005, Miller MW 1989]. Hay situaciones en las que controlar el efecto térmico es muy 
importante, p.e. en presencia de fetos o en insonificaciones cerca del cráneo, donde un cambio 
irreversible puede ser devastador. La recomendación es no sobrepasar un incremento de 1.5 °C en 
diagnóstico, siendo el límite 4 °C durante no más de 5 minutos [Szabo TL]. En terapias puramente 
de hipertermia como HIFU, el calentamiento que se produce se logra de forma muy rápida. Los US 
provocan la necrosis instantánea con temperaturas ≥ 60 °C [Nell DM]. El volumen de tejido 
ablacionado refleja la región focal del campo, que tiene por lo general una forma elipsoidal.  
 
4.2  Efectos no térmicos de los Ultrasonidos 
La fuerza de radiación, las corrientes que se generan en los fluidos, que provocan ”streaming”, y 
la cavitación son los efectos de los US que provocan cambios celulares agrupados dentro de los 
denominados efectos no térmicos [Izadifar Z, Dalecki D 2004, Dyson M].  
Dentro del medio, a medida que la onda acústica se propaga se producen gradientes de energía 
debido a los procesos de interacción que tienen lugar. La fuerza de radiación acústica se define 
como la fuerza de presión estacionaria y en promedio que experimenta un cuerpo interpuesto en la 
propagación de un campo acústico en un fluido [Cinbis C]. En los procesos de scattering, relfexión o 
absorción se produce una transferencia de parte del momento del campo acústico al medio y la 
fuerza de radiación aparece en consecuencia [Szabo TL]. Ésta fuerza da lugar al desplazamiento de 
las partículas, torques, streaming y fenómenos como la levitación acústica o la aparición de fuentes 
y jets en la superficie de las interfaces [Dalecki D 2004]. En la actualidad la fuerza de radiación 
acústica se emplea para generar el desplazamiento diferencial de tejidos y localizar y cuantificar así 
variaciones en su rigidez, ya que son inversamente proporcionales. Ésta técnica se conoce como 
elastografía y viene desarrollándome desde los años 90, pudiéndose emplear incluso un único 
transductor para generar el “empuje” y detectar los desplazamientos que se originan [Doherty JR, 
Nightingale KR, Sigrist RMS].  
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La fuerza de radiación acústica no es la única consecuencia de la transferencia de momento del 
campo acústico al medio. Los gradientes de presión que se tienen en el seno del medio inducen 
diferentes tipos de movimientos, que deforman el material no sólo en la dirección de propagación 
del campo, sino también en la transversal [Jiménez N].  Otro efecto conocido es el fenómeno de 
streaming acústico [Lighthill J]. En la literatura se describe como un “remolino a pequeña escala” de 
fluido cerca de las estructuras que vibran consecuencia de la oscilación de presión [Watson T 2017, 
Wu J 2018]. Entre otros sistemas, se ven afectados las membranas celulares o la superficie de las 
burbujas. Los efectos biológicos que se han reportado consecuencia del streaming acústico son, 
p.e., la alteración del transporte y difusión de sustancias a través de la membrana, lo cual modifica 
el metabolismo de la célula [Szabo TL, Watson T 2017, Wu J 2018]. 
Las estructuras mecanosensoras están integradas entre los diversos componentes de la 
membrana. Entre las unidades que desempeñan esta funcionalidad están los canales iónicos, las 
integrinas y los complejos citoplasmáticos, la mayoría formados por proteínas. Estas estructuras 
regulan la viabilidad celular a través de su interacción con la matriz extracelular y el citoesqueleto (a 
través de las adhesiones focales que sirven de puente) [Wang JHC, Lecuit T, Frairia R]. Así, son 
capaces de sentir las fuerzas mecánicas que surgen en el exterior y convertir estos estímulos en 
señales químicas capaces de modular los mecanismos de mecanotransducción. Una de las 
consecuencias de la activación de estas unidades con el streaming acústico es el aumento de la 
permeabilidad de la membrana a ciertos iones y sustancias. Esto puede llevar por ejemplo al alivio 
de dolor (relacionado con cambios en las bombas de ATP de sodio-potasio en la membrana 
plasmática de las células neuronales) o a una mayor secreción de sustancias como el colágeno 
[Dinno MA]. 
La cavitación es el efecto no térmico asociado a los US más estudiado e investigado en la 
literatura. Se define como la formación de burbujas de gas en el medio y su oscilación (entendida 
como variación de tamaño) bajo la acción, en este caso, de un campo de US. Si no están ya 
presentes en el medio, las burbujas se generan como consecuencia de la vaporización local de 
líquido inducida por una reducción en la presión externa tal que se superan las fuerzas de cohesión 
naturales del líquido (véase Fig.1.1). 
 
Fig. 1.1: Ilustración del diagrama de fases del agua. 
Una vez presente en el medio, una buena aproximación a la dinámica radial de una burbuja que 
contiene gas en su interior puede describirse mediante la ecuación de Rayleigh-Plesset [Plesset 
MS]. Ocurre que, durante el ciclo de rarefacción de la onda, la presión transmitida al medio es 
negativa y como consecuencia la burbuja se expande, mientras que, en el ciclo de compresión, 
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disminuye de tamaño. Durante la compresión la concentración interior de gas aumenta y se 
produce una difusión de gas hacia el medio exterior a través de la superficie de la burbuja. Lo 
contrario ocurre cuando la burbuja se expande, el flujo adquiere sentido opuesto, como ilustra la 
Fig.1.2. El área de intercambio es menor cuando la burbuja está comprimida que cuando se 
encuentra expandida, por lo que se difunde menor cantidad de gas hacia el exterior y el resultado 
neto es que hay una difusión de gas hacia el interior de la burbuja. Esto es lo que se conoce como 
proceso de “difusión rectificada”, que conlleva el crecimiento gradual de la burbuja [Eller A]. 
 
Fig. 1.2: Ilustración de la evolución del radio de una burbuja bajo la acción de un campo de presión oscilante. 
Se distinguen dos tipos de cavitación [Izadifar Z, Wu J 2008]: 
- Cavitación no inercial o estable: se identifica con la oscilación de la burbuja en torno a su 
radio de equilibrio. La frecuencia de resonancia para la que el comportamiento puede considerarse 
armónico depende del tamaño de la burbuja y de sus propiedades. Se tiene que para amplitudes de 
presión del campo de US, P, no mucho mayores que la presión ambiente, 𝑃𝐴 , la frecuencia de 
resonancia de la burbuja, 𝑓𝑟 , en función de su radio en equilibrio, 𝑅0, viene dada por la expresión 
[Noltingk BE]: 
(2 𝜋 𝑓𝑟)
2 =  





2     (1.22)     
donde 𝛾 es el coeficiente de calor específico del gas que encierra la burbuja, 𝑆 es la tensión 
superficial del líquido y 𝜌 su densidad. Si la presión acústica es mucho mayor que la ambiente lo 
que ocurre es que la evolución del radio de la burbuja no puede simplificarse a un movimiento 
armónico y obtener una expresión como la anterior se complica. En cualquier caso, en base a la 
eq.(1.22) se puede obtener un orden de magnitud del tamaño de las burbujas de gas sensibles a 
una insonificación dada y se puede concluir que, cuanto mayor es el tamaño de la burbuja, se 
excitará a una frecuencia más baja [Leighton T, Brennen CE]. Las consecuencias de esta oscilación 
son la transmisión de calor al medio, microstreaming y fuerzas de cizalla sobre elementos 
circundantes.  
- Cavitación inercial o inestable: ocurre cuando el campo de US es lo suficientemente 
intenso como para que se produzca la implosión de la burbuja. Cuando la oscilación radial es muy 
grande, las fases de expansión y compresión no son simétricas y después de llegar a su radio 
máximo de expansión, la burbuja colapsa de forma violenta en tiempos del orden de unos pocos μs 
[Noltingk BE]. Dado que es un proceso adiabático, se concentra en el interior de la cavidad una gran 
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densidad de energía que da lugar a presiones y temperaturas locales muy altas (≥ 100 MPa ≥ 1000 K 
[Suslick KS]). Estas variaciones locales dan lugar a fenómenos de sonolumniscencia, hidrólisis, 
aparición de radicales libres y reacciones químicas [Miller MW 1996]. También se asocia 
microstreaming e incluso la inyección de microjets si hay superficies cercanas y el colapso es 
asimétrico. Además, el movimiento de la burbuja justo antes de implosionar da lugar a una onda de 
presión de frente esférico y con forma de onda de choque que se propaga por el medio [Brujan EA].  
La probabilidad de que se dé cavitación es mayor cuando [Hill CR 1972]: 
- Aumenta la amplitud acústica de la onda de US. 
- Aumenta la duración del pulso, al aumentar el tiempo en el que se facilita la “difusión 
rectificada”. 
- Por el contrario, decrece si la separación temporal entre pulsos es muy grande, al disolverse 
los núcleos de gas entre pulsos sucesivos. 
- Decrece también con el aumento de la presión atmosférica exterior. 
Para que el fenómeno de cavitación se origine es necesaria la presencia de micronúcleos, que es 
como se denomina a los agentes que potencialmente son sensibles a este fenómeno 
(microburbujas disueltas en el medio o introducidas artificialmente, conocidos comercialmente 
como agentes de contraste). Además, los parámetros y condiciones de insonificación deben ser los 
adecuados para que el fenómeno sea posible (p.e. amplitud umbral y frecuencia cercana a la de 
resonancia según el tamaño de los micronúcleos). Para que la cavitación tenga relevancia a nivel 
biológico los agentes cavitantes han de encontrarse en las proximidades del lugar u organismo 
sobre el que se quiere lograr el efecto. 
Relacionados con la cavitación se han observado los siguientes efectos biológicos en cultivos in 
vitro: [Miller MW 1996]: 
- Efectos líticos en las células debido a la rotura y destrucción de la membrana o la creación 
de poros irreversibles [Prentice P]. 
- Cambios en la permeabilidad de la membrana celular a algunos iones y sustancias. Esto es 
en lo que se basa la actual  técnica de sonoporación [Lentacker I, Sundaram J]. 
- Aumento del consumo de calcio [Tsukamoto A]. 
- Alteraciones morfológicas de algunos orgánulos. Es común la aparición de vacuolas en el 
interior del citoplasma, identificados como agentes potenciales para cavitar [Prat F]. 
- Rotura en la cadena de ADN y daño y aberraciones cromosómicas [Miller DL 1995]. 
Todos estos efectos son resultado de la reacción de los tipos celulares ante los cambios de 
temperatura locales que se producen, la estimulación mecánica que sufre la membrana debido al 
microstreaming, los flujos hidrodinámicos alrededor de las burbujas y las colisiones directas entre 
burbujas y células. También es conocido que la liberación de ciertos radicales libres o sustancias 
sonoquímicas como el peróxido de hidrógeno tiene un efecto perjudicial sobre la síntesis del ADN. 
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En una situación in vivo o in vitro, como ya se ha mencionado, la posición relativa entre agentes 
cavitantes y las células es fundamental para tener un efecto biológico [Lentacker I]. En este sentido, 
la configuración experimental juega un papel crucial, pudiendo condicionar por completo el 
resultado del experimento [Miller MW 1996]. Se comprueba que la rotación o agitación del sistema 
durante el tratamiento impide que las burbujas queden fijas en una posición y favorece que se 
“reciclen”, moviéndose por toda la muestra. Esto es condicionante en el caso de sistemas con 
predisposición a la formación de ondas estacionarias, donde las células en suspensión se agrupan 
en los nodos de presión y las burbujas, dependiendo de si son mayores que el tamaño óptimo de 
resonancia o menores, en los nodos y antinodos de presión, respectivamente [Ter Haar G 1978, 
Lawrence A]. En la mayoría de estudios, rotar el sistema durante la insonificación tiene como 
consecuencia un aumento en el efecto lítico sobre la muestra. A pesar de la segregación entre 
células y burbujas que se produce, los estudios experimentales también observan daño celular en 
insonificaciones con ondas estacionarias, por lo que hay indicaciones de que no todos los 
micronúcleos se segregan o de que otro mecanismo provoca el daño (p.e. colisiones con las células 
en el movimiento de traslación de las burbujas hacia los máximos de presión).  
En las paredes, si estas no son de un material absorbente, se producen reflexiones y 
microstreaming (asimétrico) [Wu J 2008]. La diferencia en la lisis producida con un tipo de paredes 
u otro no es relevante, por lo que los estudios realizados al respecto concluyen que la mayoría del 
daño se produce en el seno del medio [Miller MW 1996]. 
La tensión que se produce sobre la membrana debido a la variación de la presión externa es 
proporcional al radio celular [Boal D], por lo que cuanto menor sea el tamaño de las células, las 
fuerzas de cizalla necesarias para provocar una rotura en la membrana son mayores. Además, la 
probabilidad de interacción entre las burbujas y los blancos celulares es mayor cuanto más grandes 
son estos últimos, o cuanto mayor es su concentración. Sin embargo, se ha reportado que una 
mayor concentración celular disminuye el daño relativo en el cultivo [Guzmán HR]. Esto se debe a 
que las células tienden a formar agregados que dificultan la traslación y oscilación del gas. Por otro 
lado, la concentración de gas varía con la manipulación de la muestra, su historial térmico o las 
grietas presentes en las paredes (lugar de alta concentración de micronúcleos). Cabe esperar que 
mayor número de burbujas tengan un mayor efecto lítico. El estado del líquido de cultivo también 
afecta a la cavitación. En medios más viscosos la cavitación inercial se produce con menor 
probabilidad.  
Debido al uso cada vez más frecuente de agentes de contraste en diagnóstico con US y dado que 
desde el punto de vista terapéutico la cavitación ha dado resultados positivos en técnicas como la 
litotricia [Lingeman JE] o la sonoporación [Lentacker I], el estudio de sus efectos  y de los niveles de 
presión para los que la cavitación se hace efectiva en condiciones in vivo es un tema de gran 
relevancia que en la actualidad continua investigándose [Ter Haar G 2009]. 
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5. Objetivos y contenido de la Tesis 
Los objetivos generales sobre los que se ha desarrollado esta Tesis son: 
- Estudiar teóricamente, mediante simulación, y experimentalmente de la propagación del 
campo acústico y sus efectos, tanto térmicos como no térmicos. 
 
- Establecer una sistemática para caracterizar correctamente a nivel metrológico los 
parámetros dosimétricos de los equipos de US que se emplean, en emisión en campo libre y en la 
configuración experimental.  
- Interpretar los resultados en un experimento de insonificación en un cultivo in vitro no 
realizado anteriormente, diseñado para estudiar los efectos no térmicos de los US a nivel celular. 
 
- Proponer un nuevo protocolo de tratamiento dentro del rango MIFU, basado en todo lo 
estudiado, y con potencialidad para dar resultados positivos en el tratamiento de una lesión de 
tejido blando. 
Para mostrar la consecución de estos objetivos la Tesis se estructura: 
- En el Capítulo 1 se han introducido las bases teóricas de la propagación de los US en un 
medio y cómo se emplea en la actualidad este tipo de radiación en Medicina y, más concretamente, 
en Fisioterapia. En este capítulo se hace referencia a la nomenclatura y el significado de los 
parámetros dosimétricos que van a emplearse en el resto de la Tesis. 
 
- En el Capítulo 2 se realizan medidas de incremento de temperatura con una técnica 
convencional y conocida que se ha implantado en el laboratorio durante el desarrollo de esta Tesis: 
el Método de Retardos de la señal recibida por dispersión. Los programas para el análisis de las 
señales acústicas que debe llevarse a cabo se han elaborado y verificado con medidas 
experimentales. Por otro lado, en este mismo capítulo, se presentan los resultados de un trabajo de 
colaboración con un grupo especializado en Imagen Optoacústica que ha permitido, por primera 
vez, monitorizar con esta técnica el calentamiento que se produce con una insonificación de MIFU. 
 
- Analizando en el Capítulo 3 la propagación en una guía con la forma de un pocillo de una 
placa de cultivo convencional se muestra la sistemática correcta para establecer los parámetros de 
las dosis reales que se aplican en los experimentos de insonificación de cultivos in vitro. 
 
- En el Capítulo 4 se realiza un completo trabajo de investigación sobre los efectos no 
térmicos que se logran en cultivos celulares con dos tipos de pulso de US: uno largo y otro corto. El 
razonamiento de los resultados se lleva a cabo estudiando las bases de la interacción de los US con 
las estructuras del medio: la generación de cavitación y la activación de mecanismos de 
mecanotransducción. La línea celular escogida son fibroblastos, uno de los tipos más frecuentes en 
el tejido blando tratado en Fisioterapia.  
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- La recopilación de todo lo estudiado y obtenido a lo largo del desarrollo de esta Tesis ha 
permitido que se plantee en el Capítulo 5 una propuesta de tratamiento con US con la finalidad de 
mejorar la recuperación en una lesión crónica de tejido muscular o tendinoso. El tratamiento que se 
propone es completamente novedoso por incluir dos aspectos hasta ahora no investigados: la 
combinación de dos pulsos diferentes en una misma insonificación, y el hecho de que las 
amplitudes de presión acústicas con las que se trabaja se encuentran en un rango que todavía no 
ha sido ampliamente investigado, MIFU. 
 
Esta Tesis tiene una fuerte componente experimental, que se ha verificado con simulaciones 
basadas en elementos finitos (FEM, Finite Element Method) y con resultados de trabajos previos en 
la misma área. Los transductores que se emplean en la mayoría de experimentos son de diseño 
propio y han sido calibrados en el laboratorio. Esto ha permitido su modelización en las 
simulaciones.  
 
Aunque todos los capítulos se discuten y concluyen por separado, indicándose en cada uno el 
avance y la utilidad de lo que se ha logrado, en el Capítulo 6, finalmente, se dan a conocer las 


















 Estudio de los efectos térmicos de los Ultrasonidos con 
técnicas no invasivas.  
 
 
1. Introducción y motivación 
Uno de los efectos que producen los US cuando se propagan en un medio es el incremento de 
temperatura debido al calor que produce su absorción, introducido en el apartado 4.1 del Capítulo 
1 de esta Tesis (eq.1.20). Esto hace que se empleen en Fisioterapia para calentar tejidos y promover 
así su recuperación [Ter Haar G 1999] o incluso para lograr su ablación, como ocurre en la 
aplicación de US para el tratamiento de tumores [Dubinsky TJ]. Los tratamientos con hipertermia 
por US son cada vez más frecuentes y para su correcta aplicación debieran usarse campos 
focalizados. Esto permite trabajar con intensidades mayores sin afectar a los tejidos sanos 
[Diederich CJ 1999, Diederich CJ 2005]. 
El estudio de la distribución del calentamiento que se produce en un tejido cuando está siendo 
insonificado es fundamental para optimizar el efecto térmico de los US. Además, el control de la 
temperatura en tiempo real durante un tratamiento permite confirmar la correcta aplicación del 
tratamiento. 
 Es conocido que el efecto térmico de los US puede dar lugar a fenómenos que son 
favorecedores en la recuperación tisular, como es el incremento de la actividad metabólica (se 
estima que la actividad enzimática se dobla cada incremento de 10 °C [Szabo TL]), pero también 
puede llegar a dañar un tejido si la temperatura alcanzada es los suficientemente alta y se mantiene 
el tiempo suficiente para ello [Miller MW 1989, O’Brien WD Jr, Dewhirst MW, Sapareto SA]. Así, la 
aplicación efectiva de los US requiere del conocimiento y control de las distribuciones térmicas que 
se inducen en los tratamientos y de su evolución espacio-temporal.  
En este capítulo se estudia el incremento de temperatura que se produce en un tejido biológico 
con técnicas no invasivas. En primer lugar, se muestra una técnica conocida como es el método 
basado en los retardos de la señal recibida por dispersión  (PES, Pulse Echo Shift). A continuación, se 
emplean herramientas de simulación para conocer las distribuciones que cabe esperar en un tejido 
muscular con un transductor que emite en modo focalizado con un equipo de MIFU. Estos 
resultados se comparan con las medidas con la técnica de Imagen Optoacústica (OA) realizadas en 
un trabajo de colaboración con el Helmoltz Zentrum de Múnich con el que se ha logrado 
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monitorizar tanto espacialmente, en 3D, como temporalmente, el calentamiento de una muestra 
de tejido ex vivo que se produce con US focalizados en el rango MIFU, insonificando con un equipo 
desarrollado en el ITEFI-CSIC [Landa FJO 2019].  
 
2. Antecedentes 
Hasta la fecha se han empleado diversas técnicas invasivas y no invasivas para conocer la 
distribución térmica en un tejido biológico. Entre las no invasivas, se han realizado estudios con 
métodos como la Termografía Infrarroja (DITI, Digital Infrarred Thermal Imaging) [Lahiri B, 
Hildebrandt C], la Tomografía Computerizada (CT, Computed Tomography) [Fani F] o la Imagen por 
Resonancia Magnética (MRI, Magnetic Resonance Imaging) [Hynynen K]. Éstas técnicas presentan  
algunas limitaciones, como son la baja resolución espacial, dificultad para obtener registros en 
zonas profundas o el coste de las mismas.   
Como modalidad de imagen médica, la técnica de OA combina las ventajas de la radiación de la 
luz láser infrarroja con las de los US. Por un lado, se tiene una gran discretización entre diferentes 
tipos de tejido debido a que los espectros ópticos de absorción dependen del biomaterial, más 
concretamente de su composición molecular. Esto hace que sea posible incluso distinguir tejidos en 
función de la concentración de hemoglobina, lípidos y otras moléculas absorbentes de la luz [Beard 
P]. Por otro lado, posee también la  resolución espacial del sistema ultrasónico que se use en 
recepción. En la actualidad se llega a resoluciones de ≈ 100 µm para profundidades de ≈ cm y de 
hasta ≈ 10 µm en los primeros cientos de µm. Esto hace que en los últimos años se haya 
desarrollado extensivamente la técnica OA. 
La imagen OA se presenta cada vez con más frecuencia como una alternativa para monitorizar 
los cambios debido al calor que tienen lugar durante un tratamiento. Combinada con HIFU, se 
encuentran trabajos que emplean esta técnica para visualizar las lesiones térmicas producidas 
[Chitnis PV] o confirmar la ablación tumoral [Cui H]. Estos trabajos logran monitorizar los cambios 
en las propiedades ópticas del tejido debidos a la lesión térmica, que modifica su composición 
molecular y, en consecuencia, su respuesta OA. Se encuentran trabajos con otros tipos de 
tratamientos en lugar de US, p.e, ablación por radiofrecuencia [Pang GA], en los que se evidencia la 
potencialidad de esta técnica para realizar el seguimiento en tiempo real de la reconstrucción 
tridimensional de las lesiones con una alta resolución espacial (cientos de µm). También se ha 
empleado para obtener las distribuciones de temperatura en tejidos que provoca el calentamiento 
con placas calefactoras, reportando un error menor de 1 °C respecto de medidas simultáneas con 
un termopar [Ke H, Yao J]. Hasta la realización del trabajo que se describe, la imagen OA no se había 
empleado para estudiar su validez como una técnica para conocer el valor y la distribución del 









3. Materiales y métodos 
 
3.1 Método de Retardos de la señal recibida por dispersión 
 
Se ha elaborado un programa en MATLAB® para obtener el cambio de la temperatura con el 
método de PES. Para aplicar este método se dispone en el laboratorio de un ecógrafo de 
diagnóstico de 6 MHz (Sono DIAGNOST 360, Philips). Cuando el ecógrafo funciona en el Modo M se 
adquiere la señal acústica a lo largo de un eje que atraviesa la zona de interés usando un 
osciloscopio digital (Teledyne Lecroy  Wavesurfer 3024). La medida del retardo que va adquiriendo 
la señal conforme se calienta, analizado en diferentes ventanas temporales, permite cuantificar las 
variaciones térmicas que se producen. Para verificar el código empleado, se realiza la medición 
simultánea de la temperatura con un termopar (RoHS 847-1132). En la Fig.2.1 se esquematiza el 
sistema experimental utilizado. 
 
Fig. 2.1: Configuración experimental para la medida del calentamiento con el método de PES. 
3.2 Simulaciones 
 
Para simular el incremento de temperatura que se provoca en un tejido muscular al aplicar sobre 
él un haz ultrasónico emitido por un transductor focalizado se han realizado modelos utilizando el 
software de COMSOL Multiphysics® 5.2a, basado en el método de FEM. Concretamente se ha usado 
el módulo de Preassure Acoustics para calcular la distribución del campo acústico del transductor y 
el módulo de Bioheat Transfer para el cálculo de las distribuciones y evolución de la temperatura. 
 
Para la realización de los experimentos se ha utilizado un sistema de excitación multicanal 
programable y un transductor tipo array anular 2D de 2 MHz de frecuencia central y 3 cm de 
diámetro total. Para la simulación se ha diseñado un transductor cóncavo de 50 mm de radio de 
curvatura y con una superficie emisora de 14 mm de radio que emite a una frecuencia de 2 MHz, 
parámetros similares a los del sistema experimental. En contacto con el transductor, en la 
geometría de simulación, se coloca una capa de agua de 4 cm antes del músculo, como ilustra la 
Fig.2.2. Los valores de los parámetros necesarios para los modelos de simulación se recogen en la 
Tabla 2.1. 
Tabla 2.1: Propiedades acústicas y térmicas empleadas en el modelo de simulación [Hasgall PA]. 
Material 𝝆 [kg/𝒎𝟑] c [m/s] 𝜶 [Np/m] (2 MHz) 𝒌 [W/m K] 𝑪𝒑 [J/kg K] 
Agua 994 1482 0.025 0.47 4178 
Músculo 1090 1588 15.1 0.49 3421 
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Dada la simetría del problema, se resuelve únicamente para una superficie bidimensional con 
simetría axial y rotacional. En la zona focal, la de mayor interés, se incluye un dominio elipsoidal, 
como se muestra en la ilustración de la geometría diseñada de la Fig.2.2. 
 
A  B  
Fig. 2.2: Ilustración de la geometría de simulación (A) Diseño 2D (B) 3D. 
 El mallado impuesto para el cálculo de la distribución de presión acústica es de elementos 
triangulares con un tamaño máximo de λ/5 en todo el medio y de λ/6 en la zona elipsoidal. Para los 
estudios térmicos se emplea el mallado extrafino que por defecto posee COMSOL® y un mallado 
triangular de un tamaño máximo de λ/8 en la zona elipsoidal. 
El medio se rodea de una capa de 5 mm con la condición de Perfectly Match Layer (PLM), lo cual 
impone una superficie teórica no reflectora. Para el estudio térmico se considera que el medio está 
aislado térmicamente.  
 
3.3 Imagen Optoacústica 
 
La Imagen OA es en esencia una técnica de imagen en la que el contraste que se tiene depende 
de las propiedades ópticas del medio: de su absorción y conversión termoeslástica. Se basa en el 
efecto optoacústico, reportado por Alexander G. Bell ya en 1880 [Bell AG]. 
La luz que emite un láser con una λ en el rango del infrarrojo cercano (λ = 550 nm a 900 nm; NIR,  
Near Infrarred) es absorbida por las moléculas del medio y convertida irreversiblemente en calor. 
Esto conlleva la dilatación de las partículas debido al efecto de conversión termoelástica, lo cual 
produce un incremento de presión local y la emisión de ondas acústicas de baja amplitud (menos 
de 10 kPa), que son detectadas por un transductor [Beard P]. 
En la configuración experimental empleada en la medida del calentamiento que se produce con 
MIFU en una muestra de tejido ex vivo mediante la técnica de Imagen OA, el transductor array que 
se emplea para detectar la señal OA se posiciona ortogonalmente respecto del que produce el 
calentamiento, como se ilustra en la Fig.2.3. 
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Fig. 2.3: Configuración experimental en la medida de temperatura con Imagen OA. 
El transductor usado para las insonificaciones es un array anular de 2 MHz diseñado y realizado 
en nuestro laboratorio. La electrónica de excitación se controla mediante software específico 
controlado con un código de MATLAB® (SITAU, Dasel Sistemas). En el foco, éste transductor puede 
emitir presiones de hasta 3 MPa con una excitación de 150 Vp, alcanzándose intensidades de hasta 
𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 = 300 𝑊/𝑐𝑚
2, por encima de las empleadas convencionalmente en TUS (< 1 MPa) y por 
debajo de las empleadas para lograr ablación tisular con HIFU (> 10 MPa). Nos encontramos por 
tanto en el rango MIFU.  
 
El transductor usado para Imagen OA es un array esférico de 256 elementos de 9 𝑚𝑚2 con una 
frecuencia central de 4 MHz y un ancho de banda > 80 %. Con este transductor se obtienen 
imágenes con una resolución de ≈ 200 µm [Dean-Ben XL (2) 2013]. Para generar la excitación OA en 
el tejido se emplea un láser de 720 nm y 11 mJ/𝑐𝑚2 de fluencia óptica (InnoLas Laser GmbH). Éste 
trabaja en modo pulsado con una PRF de 10 Hz.  
 
Las imágenes OA se reconstruyen con un procesador gráfico y un algoritmo específico a partir de 
las señales registradas en el laboratorio [Dean-Ben XL (1) 2013]. El valor de la temperatura se 
calcula a partir de la intensidad de las imágenes, midiendo su variación respecto de la imagen 
original (sin foco térmico) a medida que se produce el calentamiento. Se muestra en la Fig.2.4 un 
ejemplo ilustrativo de la metodología que se sigue para una prueba realizada durante nuestros 
experimentos con una muestra de silicona.  
 
 
Fig. 2.4: Sistemática para obtener la variación de T entre dos imágenes con Imagen OA. 
Para evitar la interferencia entre la señal de US que produce el calentamiento acústico y la de los 
US que se generan en consecuencia, y que debe detectar el sistema OA, el transductor de MIFU se 
apaga 0.05 s antes de cada adquisición OA. El transductor de MIFU opera por tanto en modo 
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pulsado, emitiendo cada ms pulsos de 255 ciclos, hasta un total de 50, apagándose luego y 
volviéndose a repetir la insonificación con una frecuencia de 10 Hz, como la del láser, habiendo un 




4. Medida del incremento de temperatura durante una insonificación con 
técnicas no invasivas 
 
4.1 Cuantificación del incremento térmico con el Método de Retardos de la señal de 
dispersión 
El Método de Retardos (PES) se basa en la variación en la velocidad de propagación del sonido 
en un medio debido al cambio de temperatura [Maass-Moreno R Part I y Part II, Seip R, 
Chinchurreta F]. Es conocido que en medios acuosos las ondas de sonido viajan más rápido a 
temperaturas más altas, puesto que se trata de una onda mecánica y su propagación está 
relacionada con el estado de agitación de las moléculas y éste a su vez con la temperatura. Dado el 
alto contenido en agua en los tejidos biológicos, esto también ocurre. Lubbers J et al presentan la 
relación de la eq.(2.1) para cuantificar la variación de la velocidad de propagación de los US, c, en 
agua, para un rango de temperaturas entre 15 °C y 35 °C y a presión atmosférica [Lubbers J]. 
𝑐 = 1405.03 + 4.624 ∙ 𝑇 − 3.83 10−2  ∙  𝑇2    (2.1) 
Los autores afirman que el máximo error que se comete con la eq.(2.1) es de aproximadamente 
0.18 m/s en comparación con medidas experimentales, como son las de Greenspanan M et al 
[Greenspanan M 1957, Greenspanan M 1959] y datos obtenidos con ecuaciones más elaboradas, 
como son las de Bilaniuk N et al [Bilaniuk N]. Esto lleva a calcular el incremento de velocidad debido 







∫ (4.624 − 0.0766 ∙ 𝑇)
𝑇+∆𝑇
𝑇
 𝑑𝑇    (2.2) 
Para una temperatura inicial de 20 °C la tasa de variación de la velocidad del sonido con el 
calentamiento, 𝑘ℎ (∆𝑐  = 𝑘ℎ ∆𝑇 ) obtenida con la eq.(2.2) es de 3.05 m/s °C. Para nuestras medidas 
en un material artificial de tejido blando basado en una disolución de agua y agar, se ha obtenido el 
mejor ajuste de los datos calculados y los medidos con un una 𝑘ℎ de 3 m/s °C, también muy 
parecido a los 2.95 m/s °C medidos por Greenspanan M et al en agua para temperatura ambiente 
(22 °C) [Greenspanan M 1959]. 
Desarrollado el código de MATLAB® necesario para el procesamiento de las señales y la 
cuantificación de la temperatura, basado en la eq.(2.2), se ha realizado una medida con este 
método en nuestro laboratorio. Para ello, la señal acústica que se extrae del ecógrafo es adquirida 
antes de producirse el calentamiento y se correlaciona con la que se tiene tras el mismo. Esta señal 
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se divide en ventanas temporales que contienen, al menos, 6 períodos de la señal. Puesto que la 
frecuencia de trabajo del ecógrafo es de 6 MHz, este muestreo corresponde a tramos de al menos 1 
µs. Así, cada uno de estos “paquetes” de la señal original es correlacionado con el mismo paquete 
tras aplicar los US, extrayéndose el desfase temporal entre ellas (∆𝑡). Con este valor se calcula el 
cambio en la temperatura que se ha producido como: 
Medio original Medio calentado 
  
El espacio recorrido por ambas ondas es el mismo, por lo que: 
 
𝑐0  ∙  𝑡0 =  𝑐1  ∙  𝑡1   →  𝑐0  ∙  𝑡0 = (𝑐0 + ∆𝑐) ∙ (𝑡0 −  ∆𝑡)    →   𝑐0  ∙  𝑡0 = (𝑐0 +  𝑘ℎ  ∆𝑇) ∙ (𝑡0 −  ∆𝑡) 
 
∆𝑇 = ( 
𝑐0
𝑘ℎ
 ∙  
∆𝑡
𝑡0 −  ∆𝑡
 )   (2.3) 
 
Según la eq.(2.3), si se considera que el medio tiene las propiedades del agua, una variación de 1 
°C corresponde a un corrimiento de la señal de un ≈ 0.3 %. Teniendo en cuenta que se trabaja en 
órdenes de tiempos de µs, esto implica que si el calentamiento es de varios °C, la señal se 
desplazará unas pocas centésimas de µs (varios ns).  
Para realizar un experimento de calibración se ha fabricado un material artificial que simula las 
características de los tejidos biológicos en cuanto a sus propiedades de absorción e impedancia 
acústica. Éste material se elabora a base de agua y un 3.02 % de agar, con una concentración de 
polvos de alúmina (𝐴𝑙2𝑂3) del 1.8 %  y un 0.53 % de carburo de silicio (SiC), que es responsable de 
provocar la dispersión para poder realizar imagen [Souza RM]. Para la calibración, se inserta un 
termopar, a ≈ 1.5 cm de la superficie enfrentada al ecógrafo. En el Modo M de imagen del ecógrafo 
es posible escoger el mismo eje axial donde se encuentra el sensor. La insonificación se realiza con 
un transductor tipo pistón y dura 20 s. La evolución térmica se mide también en los 50 s sucesivos, 
para registrar la curva de enfriamiento. En la Fig.2.5 se tienen registros de la señal en los instantes 





Fig. 2.5: (A) Señal acústica registrada con el ecógrafo y (B) Zoom al tramo que contiene el termopar, para el 
instante en el que se inicia la insonificación y transcurridos 10 s y 20 s. 












































En la Fig2.5A, el termopar se sitúa en el punto de la señal a 20 µs, que corresponde a una 
profundidad de ≈ 1.48 cm. La Fig.2.5B muestra que el corrimiento de la señal en ese punto es de 20 
ns cada 10 s. Se toman en total 20 ventanas temporales en la señal de la Fig.2.5A. Analizando el 
desfase en cada tramo y para la secuencia completa de señales adquiridas (97 en total en los 80 
segundos que dura la medida) se obtiene la evolución térmica en toda la línea, mostrada en la 
Fig.2.6A. El calentamiento del punto que contiene el máximo de temperatura se compara con la 





Fig. 2.6: (A): Evolución térmica de la señal adquirida. (B): Comparación del registro del termopar y de la curva 
obtenida que contiene el máximo de temperatura. 
Según la Fig.2.6B, el incremento de temperatura máximo obtenido es de 2.9 °C, que corresponde 
a un desfase máximo medido entre tramos de la señal de 45 ns. Este resultado es concordante con 
el calentamiento de 2.3 °C calculado según la tasa de desfase de ≈ 20 ns/°C teóricamente predicho 
por Maass-Moreno R et al [Maass-Moreno R Part I] y el de 2.5 °C con los ≈ 18 ns/°C obtenidos 
experimentalmente por este mismo autor ya en un estudio con un tejido muscular ex vivo [Maass-
Moreno R Part II]. En estos trabajos se da cuenta de que la tasa de desfase en la fase de 
calentamiento de un tejido es diferente de la que se tiene en el enfriamiento para una misma 
variación de temperatura (calculan 20.7 ns/°C y 18.6 ns/°C para las fases de calentamiento y 
enfriamiento, respectivamente). Esta puede ser la causa que justifica que los datos en nuestro caso 
se ajustan mejor en la etapa de calentamiento que de enfriamiento. La desviación estándar entre 
los datos calculados y los medidos en el laboratorio es de 0.77 °C. 
 
4.2 Simulación del incremento térmico que se produce con MIFU 
El transductor array de MIFU del que se dispone en el laboratorio trabaja a 2 MHz y genera una 
presión en el foco de 3 MPa, que corresponde a una intensidad de 300 W/ 𝑐𝑚2. En nuestra 
simulación se modela un transductor cóncavo, de manera que las ondas emitidas desde la 
superficie tenderán, por interferencia, a focalizarse en el centro de curvatura [O'Neil HT]. Así, 
imponiendo a una membrana cóncava de 5 cm de radio de curvatura la amplitud de 
desplazamiento necesaria para lograr los mismos niveles que emite el transductor usado (10 nm) se 
obtienen en la Fig.2.7 la distribución de la amplitud de presión y de la intensidad en el medio, 
formado por agua y músculo (Fig.2.2).  



















A  B  
Fig. 2.7: Distribución 2D de (A) amplitud de presión acústica y (B) intensidad. 
Los máximos de amplitud de presión acústica que se tienen son de 3.1 MPa, que corresponden a 
máximos de intensidad de 284 W/𝑐𝑚2 dentro del músculo.  En el foco, la zona que tiene una 
amplitud de presión al menos del 50 % del máximo (- 6 dB) tiene una extensión de 1.8 mm de 
diámetro y 18.8 mm en profundidad.  
Tras simular la distribución del campo acústico, se simula la distribución y evolución del 
incremento de temperatura teniendo en cuenta que en el experimento que se realiza para la 
medida con Imagen OA se insonifica la muestra de tejido muscular ex vivo durante ≈ 15 s con un DC 
del 13 % (255 ciclos de 2 MHz con una PRF de 1 kHz). Para adaptarnos al caso real se considera que 
no hay fuente de calor metabólica ni efecto de la perfusión sanguínea. En nuestra simulación el 
transductor opera en modo continuo, por lo que para tener en cuenta el efecto del modo pulsado, 
se impone que el calor que se disipa sea un 13 % del calculado, igual que el DC empleado en el 
laboratorio. En total se estudia la evolución temporal de la distribución térmica durante 35 s, 
obteniendo así también la curva de enfriamiento durante los 20 s tras la insonificación, como en el 
experimento. Se calcula la simulación con un paso de 0.1 s. En la Fig.2.8A se muestra la distribución 
del incremento térmico en el tejido para el instante en el que se alcanza el máximo, justo antes de 
parar la insonificación (t = 15 s). La evolución térmica del punto central del foco, a 45 mm de 
profundidad, se muestra en la Fig.2.8B. En la Fig.2.8C se muestra la comparación entre las 
isosuperfices que contienen los puntos que se insonifican con una presión acústica de al menos un 
50 % respecto al máximo (P ≥ 1.55 MPa) y los que registran un incremento térmico de al menos un 
50 % respecto al del foco (∆T ≥ 4.5 °C). 
A  B  C   
Fig. 2.8: (A) Simulación de la distribución 2D del incremento de temperatura que se produce tras 15 s de 
insonificación. (B) Evolución térmica del foco (C) Isocontornos del volumen que posee al menos el 50 % de presión 
(en azul) y de temperatura (en rojo) respecto de los máximos obtenidos. 
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En la Fig.2.8A puede verse que el incremento de temperatura máximo logrado en el músculo en 
t = 15 s es de 9 °C. La zona que sufre un calentamiento de al menos el 50 % del máximo cubre una 
distancia de 2.4 mm y 15 mm en la dirección radial y axial, respectivamente. Puede verse en la 
Fig.2.8C que corresponde con el área que se insonifica con una presión de al menos la mitad de la 
máxima, si bien la coincidencia no es exacta por los efectos de la conductividad térmica. 
En los puntos del eje radial que contiene al foco, representado en rojo en la Fig.2.9A, se calcula 
el incremento de temperatura que se tiene en función del tiempo, para t = 5 s, 10 s y 15 s, instantes 
en los que el transductor está encendido, y para t = 20 s, 25 s, 30 s y 35 s, cuando ya está apagado. 
El resultado se representa en la Fig.2.9B. 
A  B  
Fig. 2.9: (A) Localización del eje radial analizado, representado en rojo. (B) Incremento térmico obtenido en esos 
puntos para diferentes instantes en la simulación. 
Puede apreciarse que las distribuciones que se obtienen se van ensanchando conforme se 
avanza en el tiempo, consecuencia de la conducción de calor que se produce en el medio, que hace 
que zonas cada vez más alejadas del foco vayan adquiriendo temperatura. 
Esta simulación se emplea más adelante en la verificación de los registros de temperatura 
obtenidos con el método no invasivo de Imagen OA. 
 
4.3 Cuantificación del incremento térmico que se produce con MIFU con Imagen 
Optoacústica 
La distribución de presión en un punto arbitrario, r, originada por la iluminación de una fuente 
láser puede calcularse como [Wang LV 2012]: 
𝑃0(𝑟) = 𝐻(𝑟) ∙ Γ𝐺(r)  =  𝛼𝑎(r) ∙  Ф(r) ∙  Γ𝐺  (r)   (2.4) 
 donde H representa la energía óptica absorbida, que viene dada por el coeficiente de absorción 
óptica (𝛼𝑎) y por la fluencia de haz láser (Ф). El parámetro Γ𝐺 es conocido como parámetro de 
Grüneisen, que indica la fracción de energía óptica incidente que se convierte en energía acústica 
por efecto optoacústico. Así, la presión acústica recibida por el transductor es proporcional al valor 
de Γ𝐺, que tiene una dependencia con la variación de temperatura del medio de la forma: 
Γ𝐺 (r, ΔT) =  Γ𝐺0 (r) +   Γ𝐺0
′ (r) ΔT    (2.5)    
Capítulo 2 






′  es la tasa de variación del valor de Γ𝐺0 con la temperatura. Para medios acuosos, esta 
relación puede aproximarse: 
Γ𝐺  (r, ΔT) =  0.0043 +   0.0053 ΔT    (2.6)  
Así, el cambio en la intensidad de la señal OA, ∆𝑃0, relativo a su intensidad original, 𝑃0, en 





0.0043 + 0.0053 𝑇0
    (2.7) 
En consecuencia, se estima con la eq.(2.7) que la amplitud de la señal OA aumenta un 4.4 % y un 
2.7 % cada °C para temperaturas alrededor de la ambiente (𝑇0 = 22 °C) y la de los organismos 
biológicos (𝑇0 = 36 °C), respectivamente.  
Antes de hacer el experimento de cuantificación de aumento de temperatura en un tejido 
biológico real se realiza un experimento para verificar la relación de la eq.(2.7) con un material 
fabricado en el laboratorio. Este material se elabora con una disolución de agua purificada con un 
1.3 % de agar y un 7.8 % de alúmina (𝐴𝑙2𝑂3), responsable de la absorción de los US y que hace que 
el material adquiera un coeficiente de atenuación acústica, α, de ≈ 3.6 dB/cm, medido en el 
laboratorio con el método de transmisión [Harris GR 1983]. Éste es mayor que el estimado para 
tejido muscular (de 1.09 dB/cm). Esto se debe a que la proporción de alúmina que se ha empleado 
aquí es mayor que el generalmente usado para la modelización de tejidos blandos (p.e. para un 
hacer un material artificial de un tejido que tenga 0.5 dB/cm de atenuación se emplea un 1.8 % de 
alúmina [Souza RM]). La absorción óptica se logra añadiendo tinta negra hasta lograr que 
𝛼𝑎 ≈ 3.5 dB/cm.  
En una muestra de este material se realizan dos medidas con el transductor de MIFU enfocando 
a 5 cm de profundidad. Los parámetros dosimétricos de cada insonificación se recogen en la Tabla 
2.2. El calentamiento que se produce calculado por Imagen OA se compara gráficamente con la 
adquisición simultánea de un termopar situado en el foco (Physitemp Instruments Inc.).  
Tabla 2.2: Comparación de la medida por Imagen OA y el registro obtenido con un termopar para dos 












1 300 13 15 14.5 °C 0.65 °C 
2 300 6.5 20 10.3 °C 0.88 °C 
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La correspondencia entre ambas medidas verifica la validez de las relaciones propuestas, lo cual 
se justifica dado el alto contenido en agua del material. Las diferencias son atribuibles al 
posicionamiento del termopar y la zona donde se analizan las Imágenes de OA.  
Comprobada la validez de la técnica de Imagen OA para cuantificar el incremento de 
temperatura, se realiza una medida para estudiar su capacidad para la localización tridimensional 
del foco térmico. Para ello se emplea una muestra ex vivo de músculo de ternera. Dado el alto 
contenido acuoso de este tejido (≈ 75 %, [Ward SR]) es esperable que puedan emplearse las 
mismas relaciones usadas en el caso del material de test.  
Se insonifica la muestra con el transductor de MIFU trabajando a máxima intensidad (300 
W/𝑐𝑚2) emitiendo pulsos de 255 ciclos con un PRF de 1 kHz (DC = 13%). La insonificación se 
mantiene durante 15 s. Para estudiar cómo afecta a la medida la profundidad a la que se encuentra 
el foco térmico se realizan, en la misma muestra, tres insonificaciones, ilustradas en la Fig.2.10. En 
la primera se sitúa el foco justo en la superficie del tejido que está enfrentada al transductor OA (a), 
en la segunda a 1.5 mm de profundidad (b) y en la tercera a 3 mm (c). 
 
 
Fig. 2.10: Profundidad del foco dentro del tejido respecto de la superficie que está enfrentada al transductor de 
OA: a= 0 mm, b= 1.5 mm y c = 3 mm. 
 
En la Fig.2.11 se muestran las distribuciones que se obtienen tras calcular la diferencia de 
intensidad de la señal OA en el instante de máximo incremento térmico (t = 15 s) respecto de la 
imagen original para los tres casos, siguiendo la metodología mostradas en la Fig.2.4. La línea que 
limita la superficie del tejido enfrentada al sistema de OA se representa con una línea discontinua 
de color blanco en la Fig.2.11. 
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Fig. 2.11: Distribuciones de intensidad de la Imagen OA correspondientes al instante de máximo incremento 
térmico según la posición del foco (Fig.2.10) a= 0 mm, b= 1.5 mm y c = 3 mm [Landa FJO 2019]. 
La disminución en la intensidad entre las sucesivas imágenes se debe a la atenuación de la luz 
láser que se tiene a medida que aumenta la profundidad, que además conlleva una menor relación 
señal ruido, lo que empeora la resolución en la delimitación del foco térmico.  
Finalmente, se combinan las dos posibilidades de la Imagen OA: la localización de la región que 
se calienta y la cuantificación de la evolución de este calentamiento. Situando el foco de MIFU en 
un punto cercano a la superficie para garantizar buena señal OA, se obtiene la evolución de la 
distribución de la temperatura para la misma insonificación que en el caso anterior. La adquisición 
de las imágenes dura 40 s, de manera que el transductor se enciende 5 s después de comenzar con 
el registro y este se mantiene 20 s adicionales tras los 15 s de insonificación, para obtener también 
la curva de enfriamiento. Las distribuciones obtenidas con la técnica de Imagen OA se muestran en 
la Fig.2.12 para un instante antes de que se apliquen los US (2.5 s), cuando llevan 5 s y 10 s 
aplicándose (10 s y 15 s, respectivamente), en el momento justo antes de apagar el transductor (20 
s) y tras 4 s en los que el sistema se está enfriando (24 s).  
 
Fig. 2.12: Monitorización 3D de las distribuciones de temperatura durante un tratamiento de MIFU en una 
muestra de tejido ex vivo. 
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En los 3 puntos señalados en rojo, azul y verde en la Fig.2.12 se calcula la evolución térmica 
obtenida con Imagen OA y la predicha con la simulación del apartado 4.2 de este capítulo para 





Fig. 2.13: Evolución térmica de los puntos señalados en la Fig.2.12 durante un tratamiento de MIFU, (A) calculado 
con Imagen OA y (B) resultado de la simulación para puntos similares. 
Comparando los datos de la medida en el laboratorio con los de la simulación se observa que la 
técnica de Imagen OA estima que se produce un incremento térmico máximo en el foco de 12 °C, 
mayor que los 9 °C predichos por la simulación. Lo mismo ocurre para los máximos alcanzados en 
los otros puntos: frente a los 8 °C y 6 °C obtenidos en puntos próximos al foco, se había predicho un 
aumento de 6.8 °C y 5.3 °C, respectivamente. El error promedio es de un 17 % y se justifica en el 
próximo apartado.  
 
4.4 Discusión 
La medida realizada en el laboratorio en un material artificial con el método de PES muestra una 
desviación estándar de los datos medidos con el termopar respecto de los calculados de 0.77 °C, 
parecida a la obtenidas con Imagen OA, de 0.65 °C y 0.88 °C, por lo que ambas técnicas tienen una 
precisión similar. Sin embargo, la Imagen OA tiene la ventaja de poder realizar un registro 
tridimensional frente al de una línea del método de PES. Además, la resolución espacial del foco es 
mucho mayor. Con el código en este trabajo empleado, en el análisis de la señal para calcular los 
desfases, se comparan tramos que son de 1 µs, por lo que se tienen resoluciones espaciales del 
orden del mm, mientras que con Imagen OA se trabaja con 0.2 mm de resolución. 
Las diferencias obtenidas en la comparativa de las curvas obtenidas con Imagen OA y simulación 
en un tejido ex vivo son atribuibles al tipo de transductor empleado en la simulación. En el modelo 
se ha considerado un transductor cóncavo con una proyección transversal con  el mismo área que 
el transductor usado en los experimentos (≈ 7 𝑐𝑚2), sin embargo esta  geometría focal no coincide 
con la real. El sistema experimental usado es un array anular con ocho elementos discretos a los 
que se les excita con retardos calculados considerando el centro geométrico de cada uno de ellos 
como referencia de distancia al foco. El foco real no es por tanto el de una geometría esférica 
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continua. Para visualizar este hecho, se mide en el laboratorio y se calcula la distribución 
transversal en el foco de la amplitud de presión acústica para ambos casos y se comparan en la 
Fig.2.14 para un área de 10 x 10 mm. En el laboratorio la medida se obtiene haciendo un barrido 
con un hidrófono de aguja (DAPCO 54389), adquiriendo el máximo de la señal acústica con un paso 











Fig. 2.14: (A) Distribución 2D y (C) radial de la amplitud relativa en el plano transversal del foco emitido por el 
transductor usado comparadas con las del simulado, (B) y (D), respectivamente. 
Si se observan las distribuciones radiales de las Fig.2.14C y 2.14D, se comprueba que el foco en 
el transductor usado en las insonificaciones para la medida de Imagen OA es más ancho. Si se 
considera la extensión del mismo que posee una amplitud de al menos el 50 % del máximo se 
obtienen 5.2 mm para el primer caso, frente a 1.8 mm para el simulado.  Esto implica que las zonas 
de alrededor del foco reciben más intensidad acústica que la predicha y por tanto incrementan la 
temperatura que se alcanza. 
Otra fuente de error es que en la simulación las propiedades de los materiales se consideran 
homogéneas y constantes. Es conocido que el valor del coeficiente de atenuación es sensible a 
factores como la orientación de las fibras o el contenido proteico, por lo que, dado que el tejido 
empleado (muestra de ternera) no es homogéneo ni tiene exactamente las mismas propiedades 
que un músculo in vivo como el considerado, también cabe esperar que la correspondencia no sea 
exacta, al usarse en la simulación los valores reportados para tejidos humanos. 
 
5. Conclusiones 
En este capítulo se ha mostrado la utilidad de la Imagen OA, una técnica novedosa y que se 
encuentra en un desarrollo exponencial respecto a sus aplicaciones, para medir de forma no 
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invasiva la distribución espacial y evolución temporal del calentamiento que se produce con un 
tratamiento de MIFU.  
La imagen OA permite resolver las zonas que se calientan con una alta resolución espacial (≈ 200 
µm) y con un período temporal lo suficientemente alto para poder prevenir daños durante un 
tratamiento en clínica (0.1 s). Su penetrabilidad viene condicionada por la absorción óptica del 
láser, que hace que en la actualidad se emplee para hacer imagen a profundidades de 1-2 cm 
[Wang LV 2009]. Grupos especializados en el área trabajan para superar las limitaciones en el 
campo de visión que se tiene con esta técnica [Wang L]. También se plantean alternativas para 
alcanzar grandes profundidades como p.e. la de guiar el haz láser mediante un catéter [Rebling J]. El 
hecho de que la Imagen OA se base en la detección de US también abre la posibilidad de diseñar 
sistemas híbridos de TUS/OA que puedan emplearse simultáneamente para terapia e imagen, área 
conocida como OPUS (Optoacoustic Ultrasound) [Dean-Ben XL 2017]. 
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Capítulo 3.  
Propuesta de una sistemática estándar de caracterización del 
campo acústico en un experimento de insonificación in vitro 
 
 
1. Introducción y motivación 
La interacción de los US con las células y tejidos biológicos se estudia a nivel más básico en 
cultivos in vitro, permitiendo así a los investigadores conocer sus efectos a este primer nivel. Este 
tipo de experimentos constituyen el primer paso en la investigación de la aplicación terapéutica de 
los US, pues resultan fundamentales para entender la acción biológica de este tipo de radiación. Las 
revisiones bibliográficas realizadas dan cuenta de una aparente falta de reproducibilidad y de que la 
extracción de conclusiones es contradictoria entre trabajos [Robertson VJ]. La causa de ello es 
atribuible a que no hay un consenso en la estandarización de la configuración experimental 
empleada y en la manera de cuantificar las dosis de los US. Por ello se requiere estudiar todos los 
factores que intervienen y hacer una propuesta de cuantificación de los parámetros físicos de los 
tratamientos que se aplican.  
Para llevar a cabo los experimentos in vitro, se han empleado hasta la fecha distintas 
configuraciones, colocando el transductor y el cultivo a diferentes distancias y posiciones relativas.  
Algunos ejemplos de situaciones comúnmente dadas en la literatura se muestran en la Tabla 3.1, 
donde, además de una ilustración y las referencias, se describe la principal característica. Además 
del transductor (representado en negro) y el pocillo que contiene las células (en blanco), adheridas 
a la base o en suspensión en el líquido de cultivo (en rosa), pueden emplearse baños térmicos (en 
azul) o absorbentes acústicos (en rojo). La disposición empleada en cada caso se elige según 
criterios de posibilidad de implementación en el laboratorio, para un mejor control y 
reproducibilidad del experimento o para fijar condiciones de propagación (p.e emplear el campo 
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Tabla 3.1: Configuraciones experimentales empleadas en los experimentos para estudiar los efectos de los US in 
vitro. 
Descripción del set up Esquema Referencia 
Cultivo insonificado desde la superficie. 
Esta configuración dificulta el mantener la 





[Zhang Y (1) 2012] 




Cultivo inmerso en un baño térmico y 
transductor alejado. Esta configuración 
asegura una insonificación más homogénea si 
se coloca el pocillo en la zona de campo 
lejano. Se evita el incremento de 
temperatura del cultivo por calentamiento de 





Cultivo insonificado desde la base. 









[Yumita N 1989] 
[Yumita N 2002] 
 
 
En un análisis del campo acústico que se tiene en experimentos de insonificación in vitro de este 
tipo, Hensel K et al muestran en su trabajo cómo las condiciones de la configuración experimental 
empleada modifican el campo acústico [Hensel K]. Empleando simulaciones y medidas 
experimentales estudian la aparición de patrones de interferencia y ondas estacionarias como 
consecuencia de las reflexiones que se producen en el sistema. Afirman que pueden alcanzarse 
incrementos de amplitud de la presión acústica de hasta un factor 5 debido a la confinación del 
campo en un pocillo de una placa de cultivo. Sin embargo, aun siendo uno de los trabajos 
referentes, su análisis no considera la interferencia de múltiples reflexiones y variaciones 
temporales de las distribuciones de amplitud, como ocurre en el caso real.  
En función de lo anterior, en este capítulo se ha profundizado en el estudio del caso real de la 
configuración más usada: la insonificación de una placa de cultivo colocando el transductor en 
contacto con su base, con el fin de mostrar el tipo de propagación de los US y los valores de presión 
e intensidad acústica reales que se aplican a los cultivos. De esta forma se pretende crear un corpus 
de conocimiento que permita correlacionar los efectos con la señal que se emplee. Un esquema 
detallado de la disposición de los elementos del sistema experimental en estudio puede verse en la 
Fig.3.1. Se asegura la transmisión de los US colocando una capa muy delgada de gel intermedia 
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entre la placa y el transductor. Esta configuración experimental es muy común ya que es fácil de 
implementar, es reproducible y garantiza la esterilidad al no ser necesario quitar la tapa que cubre 
la placa de cultivo.   
 
Fig. 3.1: Esquema de la configuración experimental estudiada. Insonificación del cultivo colocando el transductor 
en la base de la placa. 
 
La presencia de interfaces hace que puedan darse diferentes situaciones físicas como 
consecuencia de las múltiples reflexiones y la superposición de ondas. Para no modificar estas 
reflexiones durante las insonificaciones, el sistema debe mantenerse estático (no usar ningún tipo 
de agitación como en las bandejas de las estufas de cultivo). Así, en este tipo de experimentos, 
aparecerá un campo estacionario si el pulso es lo suficientemente largo en comparación con la 
altura del líquido con la que se rellena el pocillo (hl en la Fig.3.1). Esta situación de estacionariedad 
se evita en algunos estudios p.e. colocando absorbentes en la interfaz, insonificando con pulsos 
cortos o agitando el sistema para romper el plano paralelismo. Trabajos como el de Secomski W et 
al demuestran que el efecto que se obtiene sobre el cultivo está condicionado por la configuración 
de experimentación y que la aparición de un campo estacionario y reflexiones múltiples influyen en 
el resultado, de manera que se precisan intensidades del transductor menores para lograr el mismo 
efecto que en condiciones de propagación libre [Secomski W]. 
El objetivo de este capítulo es el de identificar los efectos dominantes de algunos de los 
parámetros que se pueden controlar en este tipo de experimentos sobre la distribución de campo 
acústico, como son: la altura de la interfaz liquido-aire (hl), la duración del pulso, el tamaño del 
transductor (D) y su alineación con el sistema. Este estudio se lleva a cabo con un transductor de 1 
MHz comercial (Panametrics V314), que tiene la misma frecuencia que el utilizado en el trabajo de 
referencia de Hensel K et al [Hensel K], para corregir y complementar dicho estudio. Además, en 
base a lo analizado en este capítulo, se propone una sistemática estándar de caracterización del 
campo acústico en un experimento de insonificación in vitro. Ésta será la seguida en el capítulo 
posterior en un experimento real llevado a cabo en nuestro laboratorio. 
Para estudiar la distribución de presión acústica, se llevan a cabo simulaciones, así como 
medidas experimentales con hidrófonos calibrados y con balanzas de fuerza de radiación, siguiendo 
los estándares metrológicos correspondientes.  
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El trabajo más relevante que se ha publicado sobre el análisis del campo acústico que se tiene en 
la configuración experimental es de Hensel K et al [Hensel K]. En él se estudian las distribuciones de 
presión acústica para pulsos cortos (de 5 ciclos) y largos (de 10 y de 30 ciclos) emitidos por un 
transductor ideal tipo pistón en las condiciones de experimentación in vitro más empleadas. Las 
conclusiones que extraen de sus resultados para un caso similar al nuestro son: 
(i) En la simulación de la propagación de un pulso de 5 ciclos de 200 𝑘𝑃𝑎𝑝𝑝 y 1 MHz, mostrada 
en la Fig.3.2, la superposición de la onda incidente y las generadas en las reflexiones forman, 
debido a la geometría del pocillo y el campo cercano del transductor, una distribución de presiones 
en la base con un patrón anular y con una amplitud máxima en el centro. Por otro lado, cerca de la 
interfaz entre el líquido y el aire muestran la interferencia que se produce entre la onda incidente y 
la reflejada. 
 
Fig. 3.2: Distribución de la amplitud de presión de rarefacción de un pulso de 5 ciclos de 200 𝒌𝑷𝒂𝒑𝒑 y 1MHz 
propagándose en la dirección +z  en el plano (a) xz y (b) xy, cuando se simula el caso de insonificación de un pocillo 
desde su base. Con una altura de líquido de 9 mm, una capa de acoplamiento de 0.4 mm y un grosor de la base de 
poliestireno de 1.25 mm [Hensel K]. 
En esta simulación muestran la aparición del patrón de interferencia en la base del pocillo 
(Fig3.2b). Esta distribución implica que la insonificación en ese plano, donde crecen las células en el 
caso de un cultivo adherido a la base, no es uniforme. Sin embargo, este resultado es incompleto 
por no tenerse en cuenta la variación temporal de la distribución ni las múltiples reflexiones que se 
producen en la cavidad. 
(ii) Cuando el pulso es largo, con una longitud espacial mayor que dos veces la altura del medio 
líquido, el sistema se convierte en una cavidad resonante. Estudiando, para un pulso de 30 ciclos, la 
presión en la base del pocillo para diferentes combinaciones de parámetros (altura del líquido, 
espesor de la base de poliestireno y de la capa de gel de acoplamiento) concluyen que la altura del 
líquido es el parámetro más condicionante, evidenciando la importancia de controlar la distancia 
exacta entre la base y la interfaz de aire para obtener resultados reproducibles.  
 
(iii) Para un pulso de 10 ciclos muestran las distribuciones anulares de presión en la base del 
pocillo, con diferencias entre el centro y las posiciones radiales de un factor entre 2 y 3.20 (6 dB y 
10 dB) (Fig.3.3). 
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Fig. 3.3: (a) Simulación y (b) medida de la distribución de presión en la base del pocillo para una altura de líquido 
de 10 mm y un pulso de 10 ciclos [Hensel K]. 
Para este caso, no se especifica en qué parámetro de la señal de presión acústica está basada 
esta distribución (valor máximo, promedio, o valor en un instante). Es conocido que, dado que con 
10 ciclos no se ha alcanzado la estacionariedad, la amplitud dependerá del intervalo temporal del 
pulso en el que se mida la amplitud, pues la interferencia va cambiando. 
(iv) Demuestran que para un diámetro de transductor mayor que el del pocillo, aparecen ondas 
de presión que se transmiten por las paredes. Estas ondas, de tipo guiado, emiten energía al 
líquido, dando lugar a interferencias constructivas en ciertos puntos e incrementando la presión, 
sobretodo en el eje central del pocillo, por su simetría. Sin embargo, afirman que cuando el 
transductor es más pequeño que el pocillo no hay ondas que se propaguen por las paredes y la 
distribución de presión en la base está condicionada por las características del campo acústico en el 
campo cercano. Esto no es exacto ya que debido a la difracción del campo siempre se transmite 
parte de la energía por las paredes. 
 
(v) Demuestran que la desalineación del sistema transductor-placa sigue dando lugar a la 
superposición constructiva en el centro pero que el patrón deja de ser anular. 
En nuestro trabajo, para realizar una simulación más cercana a la realidad se han tomado en 
cuenta aspectos que no han sido consideradas en la literatura antes. En primer lugar, no se realizan 
las simulaciones con un transductor ideal tipo pistón sino con la distribución real en módulo y fase 
del transductor usado para las medidas experimentales. Para ello se mide con un vibrómetro 
interferométrico láser la amplitud y fase de su desplazamiento en la dirección perpendicular a su 
superficie emisora. Esta distribución de amplitud será un input en las simulaciones del campo 
acústico. 
La cadena de modelos de simulación realizados muestra la variación del campo acústico 
transmitido por el transductor utilizado según se va restringiendo su propagación en el medio: 
primero se muestra su comportamiento en campo libre, luego se le impone una interfaz de aire a 
una distancia de 5𝜆 y finalmente se analiza el caso de confinarlo en el pocillo. En las simulaciones se 
considera tanto el caso de una emisión continua, como emisión pulsada, con pulsos de 5 ciclos y de 
30 ciclos. La emisión continua conlleva una distribución de presión estacionaria en el tiempo, pero 
cuando se emiten pulsos, debe analizarse la presión en cada punto a lo largo del tiempo, pues no es 
constante, como erróneamente sugieren los resultados de Hensel K et al [Hensel K].  
Capítulo 3 
Propuesta de una sistemática estándar de caracterización del campo acústico en un 





Nuestro transductor es de dimensiones menores pero cercanas a las del diámetro del pocillo 
(tiene un diámetro de 19 mm de frente a los 22.2 mm de diámetro interno de la pared del pocillo) 
en comparación con el pistón plano de 38 mm insonificando la base de un pocillo de 33.7 mm en 
que centra su análisis Hensel K et al.  
 
3. Materiales y métodos 
Como ya se ha introducido, en este capítulo se van a comparar resultados de simulación con 
medidas experimentales en el laboratorio del campo acústico emitido por un transductor comercial 
de 1 MHz.  
3.1 Simulaciones  
Para simular la distribución de presión acústica se emplea COMSOL Multiphysics® 5.2a. 
Concretamente se utiliza el módulo de Pressure Acoustics, con el que se puede trabajar tanto en el 
dominio de la frecuencia, en el que se presupone una emisión continua del transductor, como en el 
dominio temporal, para estudiar la evolución de la propagación del pulso de US. En el dominio de la 
frecuencia se resuelve la ecuación de Helmholtz, dada por: 






) = 0    (3.1) 






+ ∇ (−  
∇𝑃
𝜌
) = 0    (3.2) 
donde P es la presión total en un punto, w la frecuencia angular de la onda y ρ y c la densidad y 
velocidad del sonido en el medio, respectivamente. Se asume propagación lineal.  
Dadas las simetrías del problema se emplea un diseño bidimensional con simetría axial y 
rotacional. El mallado se realiza con una distribución de elementos triangulares cuyo tamaño 
máximo no supere 𝜆/5 en cada parte de la configuración, formada por diferentes materiales. En 
todos los modelos de simulación, en los materiales que limitan en cada caso la geometría, se 
incluyen capas de 5 mm con las propiedades de Perfectly Matched Layer (PML). 
Se estudian varias situaciones: se simula la propagación del campo acústico del transductor 
como si emitiera en un medio infinito de agua (campo libre), en un medio finito de agua (aparición 
de interfaces agua-aire y agua-PZT), y cuando se confina este campo en una guía como es un pocillo 
de una placa de cultivo real como los empleados en los experimentos in vitro, con un volumen de 
líquido finito. El esquema de la geometría diseñada para estas simulaciones, así como algunas 
dimensiones de cada modelo, se recogen en la Tabla 3.2.  
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Tabla 3.2: Dimensiones y diseño de la secuencia de simulaciones llevadas a cabo.  
 
Diseño para el transductor de 1 MHz 
Se emplea un diseño de transductor formado por 7 anillos concéntricos con 19 mm de 
diámetro, basado en las medidas de la amplitud de vibración del transductor utilizado. 
Simulación del campo 
acústico 
Esquema 




Con un transductor de 19 mm de diámetro, el campo 
lejano aparece a una distancia de ≈ 61 mm. Se simula 
una profundidad de 100 mm para el campo libre. 
 





Se impone que el volumen de agua sea finito. La 
interfaz de aire se sitúa a 7.4 mm de altura. 






Se confina el campo en una guía con las dimensiones 
de un pocillo de experimentación in vitro de una 
placa comercial de 12 pocillos, relleno con una altura 
de líquido de cultivo de 7.7 mm (≈ 3 ml). El sistema se 
rodea de aire. 
 
Los parámetros de las propiedades acústicas de interés de los materiales empleados en las 
simulaciones se recogen en la Tabla 3.3 [Hensel K]. 
Tabla 3.3: Propiedades acústicas de los materiales empleados en las simulaciones [Hensel K]. 
Material 𝜌 (kg/𝒎𝟑) c (m/s) Z (kg/𝒎𝟐 𝒔) α (Np/m)  
Agua (20 °C) 998 1480 1.47 106 0.025 
Líquido de cultivo (37 °C) 998 1543 1.54 106 0.016 
Poliestireno 1050 2400 2.52 106 4.025 
Aire 1.24 344 426 2.875 
 
En los modelos de simulación no se incluyen ni la capa de gel, que luego se coloca en un caso 
real entre el transductor y la placa de cultivo, ni la presencia de las células en el líquido de cultivo, 
pues se ha considerado que no influyen en la distribución de presión acústica del campo. El 
comportamiento del transductor se simula imponiendo un desplazamiento en la dirección normal a 
una superficie que está en contacto con la base del pocillo. Se ignora por tanto el grosor de la 
cerámica de PZT. La interfaz de aire es plano paralela, por lo que tampoco se considera el menisco. 
Se ignoran posibles pequeñas inclinaciones y desalineaciones que pudiera haber en las condiciones 
experimentales. Se trata por tanto de una situación simplificada (e idealizada) de la realidad.  
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3.2 Medidas experimentales  
En primer lugar, se realizan medidas de la amplitud de vibración del transductor en aire en la 
dirección perpendicular a su superficie con un interferómetro laser (Polytec OFV 50000). Este 
procedimiento sirve para conocer cómo es la distribución de la superficie de vibración del 
transductor en amplitud y fase y, por tanto, cuánto se aleja de una suposición de un pistón plano 
ideal, que corresponde a una superficie de vibración completamente homogénea y en fase. Esta 
suposición de pistón plano es la utilizada en la bibliografía revisada [Hensel K].  
La medida en 3D de la presión acústica se realiza con un hidrófono de aguja de 0.6 mm de 
diámetro activo (DAPCO 54389). Su localización se controla mediante sistemas mecánicos de 
posicionamiento 3D asistidos por ordenador. La curva de sensibilidad de este hidrófono se ha 
medido en el laboratorio siguiendo las normas internacionales [IEC 62127-2:2017]. Concretamente, 
para una frecuencia de 1 MHz se obtiene una sensibilidad de 0.98 µV/Pa. Para el registro y la 
visualización de la señal acústica se utiliza un osciloscopio digital (Teledyne Lecroy Wavesurfer 
3024).  
 
3.3 Configuración experimental 
El transductor utilizado para este trabajo es un Panametrics V314 de 19 mm de diámetro. Tiene 
una frecuencia central de 1 MHz. Este tipo de transductor es de onda longitudinal, de elemento 
único y posee una capa de acoplamiento λ/4 y sección de amortiguación. Se conecta a un 
generador de funciones HP 8116 A.  
La configuración experimental escogida para realizar el estudio es la ya mostrada en la Fig.3.1. El 
transductor se coloca en contacto directo con la base de una placa comercial de poliestireno de 12 
pocillos redondos de fondo plano, con una fina capa de gel (Aquasonic 100, Parker Lab. Inc), para 
asegurar la trasmisión del campo acústico. En los experimentos de insonificación in vitro, el pocillo 
se rellena con un volumen controlado y reproducible de líquido de cultivo (DMEM) y las células se 
cultivan o bien en suspensión o adheridas a la base de la placa como será nuestro caso. La placa 
está siempre cubierta con su correspondiente tapa para mantener la esterilidad durante las 
insonificaciones. No se emplean elementos absorbentes que eviten las reflexiones ni baño térmico.  
La onda acústica que sale del transductor atravesará el poliestireno y el líquido de cultivo, 
encontrándose con la primera interfaz de aire, lo cual supone una reflexión prácticamente total de 
la onda. Conocida la impedancia acústica del líquido de cultivo (Tabla 3.3) el coeficiente de reflexión 
𝛤 se calcula como [Humphrey VF]: 
𝛤 =  
∣ 𝑍𝑎𝑖𝑟𝑒 − 𝑍𝑙𝑖𝑞𝑢𝑖𝑑𝑜 ∣
∣ 𝑍𝑎𝑖𝑟𝑒 + 𝑍𝑙𝑖𝑞𝑢𝑖𝑑𝑜 ∣
 ≈  
∣ 426 − 1.54 106 ∣
∣ 426 + 1.54 106 ∣
 ≈ 0.9994    (3.3) 
Si en lugar del líquido de cultivo se considera agua, se obtiene un 𝛤 ≈ 0.9999.  
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Tras esta primera reflexión, la onda se propagará de nuevo por el líquido, se trasmite a 
continuación al poliestireno, lo que implica una reflexión de 𝛤 ≈ 0.2376. 
Posteriormente se encuentra con otra interfaz: la que existe entre el poliestireno y el 
transductor. Conocida la impedancia para el poliestireno (Tabla 3.3) y sabiendo que la impedancia 
del PZT-4 asciende a 3.4 107 kg/𝑚2 𝑠 [NTD Resource Center], puede calcularse que 𝛤 ≈ 0.8630. 
Adicionalmente, se producen reflexiones de las ondas que se propagan a través de las paredes 
como consecuencia de la interfaz entre el poliestireno y el aire (𝛤 ≈ 0.9997). 
Todas estas reflexiones dan lugar a ondas que viajan en sentidos diferentes y convierten el 
problema de propagación acústica en un sistema con múltiples interferencias que tienen como 
consecuencia, como se va a desarrollar a continuación, un campo acústico que no se corresponde 




4.1 Caracterización de la superficie de vibración y diseño del transductor para el 
modelo de simulación 
En la Fig.3.4 se muestra el resultado del barrido de interferometría láser de la amplitud de 
desplazamiento máxima en la dirección transversal del transductor Panametrics V314 para un paso 
espacial de 0.1 mm y un área de 20 x 20 mm. Puede apreciarse que se corresponde con un patrón 
de anillos con diferentes amplitudes. Este patrón es el resultado de la superposición de la vibración 
del modo thickness con los modos radiales que se originan debido a las dimensiones finitas del 
disco [Ronda S, 2018]. Para simular el campo acústico que emite esta apertura utilizada, se divide la 
superficie emisora en zonas concéntricas con diferente amplitud. Con esta finalidad, se extraen los 
datos de amplitud de vibración a lo largo de un diámetro, representado en la Fig.3.4A con una línea 
discontinua, y se promedia su valor en diferentes zonas, obteniéndose así el grafico de la Fig.3.4B. 
Dado que el problema en el modelo de simulación tiene simetría axial, se trabaja sólo con una 
mitad de la geometría completa (curva roja).  
A  B  
Fig. 3.4: Amplitud de vibración en la dirección transversal del transductor comercial de 1 MHz Panametrics V314. 
(A) Barrido de toda la superficie. (B) Datos a lo largo de un diámetro (en azul) y promedio correspondiente a las 
diferentes zonas para su simulación (en rojo). 
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Para conocer el corrimiento de la fase, se registra la señal de interferometría a lo largo de un 
diámetro. En total se adquieren 101 puntos con un paso de 0.2 mm y el resultado de la diferencia 
de fase entre ellos se muestra en la Fig.3.5. Para este caso el máximo desfase apenas llega a π/4 (es 
de 1.23 rad) y sólo afecta a unos pocos puntos de la zona central (que representan tan sólo el 10 % 
de la superficie total).  
 
Fig. 3.5: Desfase de la señal adquirida en 101 puntos a lo largo de un diámetro del transductor. 
En base a estos resultados, se distinguen 7 zonas, cada una con una amplitud diferente (Fig.3.4B) 
y la misma fase, dado que el corrimiento de la misma obtenido es despreciable (Fig.3.5). La 
geometría de simulación del transductor será por tanto una sucesión de 7 anillos concéntricos con 
una amplitud de vibración relativa igual a la mostrada en la Fig.3.6.  
 
Fig. 3.6: Representación del diseño para simular el comportamiento del transductor comercial de 1 MHz 
Para este transductor, se simulan y se estudian en el laboratorio tres situaciones, ya introducidas 
en la Tabla 3.2: 
- Distribución de presión acústica en campo libre. Medio infinito de agua. 
- Distribución de presión acústica con una altura finita de agua (7.4 mm, 5𝜆).  
- Distribución de presión acústica cuando se confina el campo en un pocillo de una placa de 
cultivo como las empleadas en los experimentos in vitro, con un volumen finito de líquido (3 ml, 
que corresponden a una altura de 7.7 mm, 5𝜆). 
 
 
4.2 Estudio del campo acústico en campo libre. Influencia de la no homogeneidad de la 
amplitud y fase de la superficie radiante 
En primer lugar, se estudia el efecto que tiene considerar que el transductor es un pistón ideal 
(homogeneidad de amplitud y fase), como se ha hecho hasta ahora en la bibliografía, o bien usar la 
apertura real del transductor que se emplea experimentalmente.  
u.r. 
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La distancia límite entre el campo cercano y lejano, que se conoce como límite de Fraunhofer, l, 
para un transductor plano de 1 MHz de radio a de 9.5 mm emitiendo en medio acuoso es [Kinsler 
LE]: 









= 60.98 𝑚𝑚 ≈  61 𝑚𝑚     (3.4)  
Se simula la distribución de presión acústica que se tiene en los primeros 100 mm de un 
volumen semi infinito de agua para dos transductores diferentes: una apertura plana ideal (pistón) 
de 19 mm y el transductor con la superficie de vibración mostrada en la Fig.3.6, compuesto por 7 
anillos con amplitudes relativas diferentes. Para esta comparación se impone que el anillo de 
máximo desplazamiento (el segundo según la Fig.3.6) tenga una amplitud igual al desplazamiento 
del pistón (4 nm) y el resto tengan la amplitud relativa correspondiente. El resultado cuantitativo de 
la distribución bidimensional de presión se muestra en la Fig.3.7. 
A  B  
Fig. 3.7: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima cuando el transductor emite en agua para (A) un 
pistón ideal de 19 mm y (B) una superficie no homogénea como la del transductor Panametrics V314.  
Observando las diferencias en la representación de ambas distribuciones con la misma escala 
puede afirmarse que la consideración de pistón ideal no es correcta. En el campo lejano, el valor del 
máximo decae de 75 kPa hasta 57 kPa. En el campo cercano, se tienen amplitudes promedio 
menores y la distribución de los máximos es diferente. Esto se comprueba en la Fig.3.8 al 
compararse la distribución de presiones en un plano transversal situado a 1 mm de distancia de la 
superficie de emisión para ambos casos.  
A  B  
Fig. 3.8: Distribución 2D de la amplitud de la presión máxima en agua en un plano transversal a una distancia de 1 
mm de la superficie de emisión para (A) un pistón ideal de 19 mm y (B) una superficie no homogénea como la que 
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Se ha comprobado que imponer en el modelo de simulación el desfase medido no tiene efecto 
significativo sobre el resultado. Al respecto, es importante mencionar que hay transductores que 
pueden tener desfases más drásticos (sobre todo entre la zona central y el exterior [Ronda S, 2017]) 
y será necesario considerarlo.  
La medida experimental del campo acústico del transductor utilizado (Panametrics V314) en 
condiciones de campo libre se ha llevado a cabo colocando la cara de emisión en la superficie de un 
recipiente de agua con dimensiones laterales mucho más grandes que el diámetro del transductor y 
de profundidad tal que se puedan distinguir la señal incidente y sus ecos. La longitud temporal del 
pulso es lo suficientemente larga para que el transductor emita en situación estacionaria (200 
ciclos).  Con un hidrófono de aguja se realiza un barrido de la distribución de la presión acústica en 
un plano transversal a una distancia de la cara de emisión de ≈ 1.3 mm. En la Fig.3.9 se muestra el 
resultado para el valor máximo de amplitud de la señal de presión acústica. El barrido cubre un área 
de 20 x 20 mm, con un paso de 0.1 mm  
 
Fig. 3.9: Distribución 2D de la amplitud de la presión acústica máxima en agua en un plano transversal a una 
distancia de ≈ 1.3 mm.  
Se compara el resultado experimental con la simulación de la distribución para una distancia 
similar (1.3 mm), mostrada en la Fig.3.10. Las diferencias obtenidas se deben a las aproximaciones 
tomadas con la superficie de vibración y al tamaño de la parte sensible del hidrófono (0.6 mm).  
 
Fig. 3.10: Distribución 2D de la amplitud de la presión acústica máxima en agua en un plano transversal calculada 
a una distancia de 1.3 mm. 
4.3 Estudio de la interferencia que se origina en presencia de una interfaz de aire 
Conocer la distribución de presión acústica para una configuración en la que hay interferencias, 
es crucial en el caso en el que, p.e., el cultivo celular se encuentre fijado en la placa, ya que, si se 
sitúa en un plano nodal o el resultado de la interferencia es destructivo, no estaremos aplicándole 
ninguna dosis y la interpretación de los resultados será errónea (p.e. no es que los US sean 
inefectivos, sino que se han situado las células en crecimiento en puntos con presión nula). Como 
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se ha mencionado, el campo resultante en el medio es consecuencia de la superposición de la onda 
que sale del transductor y las reflejadas en las interfaces, de manera que, según resulte la 
superposición de todas ellas, pueden sumarse o bien anularse, dando lugar a lo que se conoce 
como interferencia constructiva o destructiva, respectivamente.  
Para una altura de medio hl se tiene que la interferencia entre la onda original y la reflejada, 
igual pero que viaja en sentido opuesto, será constructiva cuando: 
ℎ𝑙 = (2𝑚) 
𝜆
4
       𝑚 = 1,2,3 …    (3.5) 
Y será destructiva para: 
ℎ𝑙 = (2𝑚 + 1)
𝜆
4
       𝑚 = 1,2,3 …    (3.6) 
Es decir, para el caso ideal de una onda plana, hay alturas de medio que dan, o bien un campo 
estacionario con una distribución de presiones con máximos y mínimos, separados una distancia de 
λ/4, o bien un campo nulo en todo el volumen. Para el primer caso, la dosis que se esté aplicando al 
cultivo dependerá de su posición, y, para el segundo, no se está insonificando las células. Para un 
transductor de 1 MHz que emite en agua se tiene una λ de 1.48 mm. Con las dimensiones de un 
pocillo comercial de una placa de 12 cultivos como la aquí considerada, la altura de medio de λ/4 
corresponde a una diferencia de la posición axial de la interfaz de tan solo 0.37 mm. Esto equivale a 
un volumen de líquido de ≈ 0.14 ml. Este hecho refleja la importancia del control experimental en la 
altura de líquido para asegurar la reproducibilidad en los resultados.  
Para estudiar el fenómeno real de superposición e interferencia de ondas en presencia de una 
interfaz, se dispone el transductor de 1 MHz emitiendo en un recipiente con un ancho mucho más 
grande que su diámetro y se rellena con una altura de agua de ≈ 7,4 mm (5𝜆). Se usa un pulso de US 
lo suficientemente largo para que se dé el caso de estacionariedad. Para ello se emplean 200 ciclos, 
que corresponden a una longitud espacial de cerca de 300 mm, mucho mayor que la distancia del 
campo lejano (61 mm) y los 7.4 mm de agua, garantizándose así la interferencia en todo el 
volumen. Con el hidrófono de aguja, se realiza primeramente un barrido en un plano donde se 
localiza un máximo de interferencia (Fig.3.11B). Se adquiere el valor del máximo de amplitud en un 
intervalo estacionario de la señal acústica. A continuación, se desplaza axialmente el hidrófono una 
distancia aproximada de λ/4 (0.37 mm) y se repite la adquisición (Fig.3.11C). Los barridos se 
realizan con un paso de 0.1 mm y cubriendo un área total de 20 x 20 mm, igual que la analizada 
para el caso anterior de propagación en campo libre (medio infinito) y con un voltaje de excitación 
del transductor similar. Para facilitar la comparación se iguala la escala entre todas las situaciones 
medidas y se muestran en la Fig.3.11.  
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A. Campo libre B. Plano con máximos de interferencia C. Plano con mínimos de interferencia 
   
Fig. 3.11: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima en un plano transversal (A) en condiciones de campo 
libre, (B) en un plano con un máximo de interferencia y (C) en un plano con un mínimo de interferencia, debido a la 
presencia de una interfaz de aire a ≈ 7.4 mm de distancia.  
Puede verse que en el caso en el que se tiene un máximo de interferencia (Fig.3.11B), se 
registran amplitudes en la zona estacionaria de la señal que son el doble que en el caso de 
propagación en campo libre (Fig.3.11A). En el plano de mínimo de interferencia la amplitud cae, 
pero no es nula por no encontrarnos ante un caso de onda plana.  
Realizándose la simulación para un caso similar (véase Tabla 3.2) se extraen también las mismas 
distribuciones transversales de la presión que las medidas experimentalmente. Para facilitar la 
comparación entre ambas situaciones, en la Tabla 3.4 se muestran de nuevo los resultados 
experimentales y la correspondiente distribución de presión calculada mediante simulación a una 
distancia en la que se registra un máximo (a 1.5 mm de la superficie de emisión) y para un plano 
correspondiente a un mínimo de interferencia (a 1.03 mm).  
Tabla 3.4: Comparación de la medida real y la simulación de la distribución 2D de amplitud de la presión máxima 
en un plano transversal. En la primera fila, cuando la interferencia da lugar a un máximo y en la segunda fila, cuando 
la interferencia da lugar a un mínimo. 
Experimental Simulación  
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En la medida experimental no se obtiene una perfecta simetría circular, que sí que se apreciaba 
en el caso de campo libre (Fig.3.9) y que se obtiene en las simulaciones. La causa de esto es 
atribuible a una pequeña inclinación del sistema que modifique ligeramente el paralelismo de la 
interfaz. Teniendo en cuenta que una diferencia de 𝜆/4 entre lados opuestos del pocillo 
corresponde a una inclinación de tan solo 1°, se considera que este hecho está dentro de los 
posibles errores experimentales.  
 
4.4 Estudio del campo acústico cuando se confina en un pocillo 
Demostrada ya la relevancia de la presencia de una interfaz de aire, se ha estudiado el efecto de 
confinar el campo en una guía con la forma de un pocillo de poliestireno, como ocurre en los 
experimentos con células cultivadas en placas, cuando se les insonifica desde su base. El diseño de 
la configuración experimental es la ya mostrada en la Fig.3.1. Dada la altura del líquido empleada, 
7.7 mm (3 ml), pueden darse dos situaciones condicionadas por la duración del pulso de US:  
- Que se emplee un pulso lo suficientemente corto para que la interferencia solo tenga lugar 
cerca de las interfaces y lo que se produzca en la cavidad sean reflexiones múltiples del mismo. 
Para estudiar este caso experimentalmente se empleará un pulso de 5 ciclos. 
 
- Que se emplee un pulso lo suficientemente largo para que se origine un campo estacionario. 
Para estudiar este caso experimentalmente se empleará un pulso de 200 ciclos. 
Para el primer caso, de un pulso muy corto, se aplica sobre el cultivo una onda progresiva que 
sufre numerosas reflexiones en las interfaces, que también serán recibidas por las células. De esta 
manera, lo que en realidad recibe el cultivo que se encuentra adherido a la base es un primer pulso 
inicial con la distribución similar al campo cercano y sucesivos paquetes correspondientes a su 
reflexión que estarán cada vez más afectados por la difracción e interferencia entre ondas. 
Para el segundo caso, el del pulso largo, la distribución de presión es resultado de múltiples 
reflexiones e interacciones. Si el transductor es mucho más pequeño que el pocillo el efecto de las 
paredes se puede ignorar y se puede aproximar el resultado al obtenido para un medio finito. Pero, 
para el caso real, si un pocillo de una placa de 12 pocillos tiene un diámetro de 22.2 mm más el 
grosor de las paredes de poliestireno (1.22 mm) se ha de considerar que, con un transductor de 
dimensiones semejantes o mayores, hay que tener en cuenta efectos adicionales asociados a la 
transmisión de parte del campo acústico por el material de la placa. En nuestro caso el diámetro del 
transductor es de 19 mm, por lo que las paredes influyen.  
Para la simulación de esta situación se diseña un modelo con los elementos descritos en la Tabla 
3.5. Las letras que aparecen se corresponden con los parámetros representados en la Fig.3.1.  
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Tabla 3.5: Características de la simulación para el estudio del campo acústico cuando se confina en un pocillo de 
una placa de cultivo. Un esquema del modelo puede verse en la Fig.3.1 y en la Tabla 3.2. 
Medio Dimensiones Otras características 
Transductor 
19 mm de diámetro total (D) 
Compuesto por 7 anillos (Fig. 3.6) 
1 MHz 
Aceleración normal. Amplitud máxima de 4nm 
Aire 40 mm x 25 mm Capa de 5 mm de PML 
Pocillo 24.54 mm x 18 mm Paredes de grosor 1.22 mm (w) 
Líquido 22.2 mm (𝐷𝑝) x 7.7 mm (hl) hl correspondiente a 3 ml 
 
En primer lugar, se muestra en la Fig.3.12 el resultado de la simulación de la distribución de 
presión acústica emitida por el transductor Panametrics V314 cuando el campo está confinado en 
el pocillo. Se considera que el transductor emite de forma continua y se alcanza una situación 
estacionaria.  
 
Fig. 3.12: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima cuando el transductor emite en modo continuo desde 
la base del pocillo. 
La distribución en la base del pocillo se muestra en la Fig.3.13. 
 
Fig. 3.13: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima en un plano transversal situado en la base del pocillo. 
Como cabe esperar dada la simetría del problema, el máximo de presión se localiza en la parte 
central. Entre el centro y las diferentes zonas radiales se obtienen variaciones de entre un factor 2 y 
10. 
Experimentalmente en lugar de emisión continua se ha trabajado con modos pulsados. Para 
profundizar en el análisis de estos casos se simula en el dominio temporal la transmisión de dos 
pulsos: el primero dura 6 µs (longitud espacial ≈ 8.8 mm) y se estudia su evolución durante 50 µs y 
el otro abarca 30 µs (longitud espacial ≈ 44.4 mm) y el estudio se alarga hasta los 100 µs. La 
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A  B  
Fig. 3.14: Pulsos de excitación del transductor empleados en el análisis de la evolución temporal del campo 
acústico confinado en el pocillo. (A) Pulso corto y (B) largo. 
Cada 5 µs la onda avanza ≈ 7.72 mm, de manera que recorre la totalidad del medio, alcanza la 
interfaz  correspondiente (aire o PZT) y se refleja. En la Tabla 3.6 se muestra la distribución de 
presión acústica en el pocillo según el pulso de excitación para diferentes instantes de tiempo. 
Tabla 3.6: Distribución 2D de la amplitud de presión para diferentes instantes durante la propagación de los 
pulsos de la Fig.3.14.  

























Las presiones acústicas máximas que se alcanzan son mayores para el caso de un pulso largo 
dado que se produce la interferencia entre un número mayor de ondas. Observando las imágenes 
se confirma que lo que se tiene en el sistema es una distribución de presión acústica que varía en 
cada posición espacial dentro del volumen y en cada instante temporal, a no ser que se alcance la 
estacionariedad. Esto implica que la presión y energía que recibe cada célula es diferente según 
dónde se encuentre dentro del pocillo y de la longitud temporal del pulso. Se puede afirmar que: 
(i) Dependiendo del tipo de pulso con el que se trabaja, la onda acústica que reciben las células 
cambia, pudiendo ser propagativa o estacionaria. 
(ii)  Han de tenerse en cuenta las múltiples reflexiones que se producen antes de que la onda se 
atenúe en el medio completamente. 
(iii) Debido a la difracción que sufre el campo acústico a lo largo de su propagación, se forman 
en los diferentes planos transversales zonas con una distribución de presión anular, que va 
variando con el tiempo hasta que en el sistema se alcance el estado estacionario. 
Pa Pa Pa Pa 
Pa Pa Pa Pa 
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Para demostrar (i) e (ii) se calcula en la Fig.3.15B la evolución de la presión en un punto en el 
centro (r = 0) y cerca de la base (a 1 mm) para los dos pulsos de excitación de la Fig.3.14. Se 
compara este resultado con la medida experimental en un punto similar (Fig.3.15A). Para la medida 
en el laboratorio se excita el transductor con un pulso de 5 ciclos de 1 MHz y con otro de 30 ciclos. 





Fig. 3.15: Evolución temporal de la amplitud de presión en el centro de la base del pocillo para un pulso de 5 ciclos 
(azul) y de 30 ciclos (rojo) (A) Datos medidos (B) Simulación. 
Tanto en la señal simulada como en la utilizada, se tiene que, en los instantes iniciales, ambos 
registros son similares, pero después la interferencia incrementa los valores para el caso del pulso 
largo (curva roja). Para el caso del pulso corto (curva azul) el valor de la presión en el centro 
aumenta con la segunda reflexión, resultado de la superposición constructiva que se produce cerca 
de la base entre la onda incidente (que es la que previamente se refleja en la interfaz de aire) con la 
que se refleja en la base. Las diferencias observadas entre las simulaciones y los resultados 
experimentales son debidas a la dificultad de ajustar la posición del hidrófono en el punto deseado, 
al hecho de que la interfaz aire agua no es totalmente plana debido al menisco y a diferencias en 
los parámetros de disipación (viscosidad) que se imponen en el modelo respecto al caso real. 
Para el pulso corto, en la señal acústica registrada se comprueba que son apreciables al menos 2 
reflexiones del pulso (Fig.3.15A). A partir del tercer paquete, la amplitud es muy pequeña 
comparada con la del original (< 10 %). En base a esto, se ha de tener en cuenta que: para 
insonificaciones de este tipo, puede haber puntos en los que la dosis sea incluso un factor 3 mayor 
comparado con el valor si no se consideran estas reflexiones y que es posible que los pulsos 
sucesivos tengan más amplitud que el original si la interferencia es constructiva en la base.  
Para el caso del pulso largo, se produce una interferencia entre múltiples ondas. A partir de 
cierto instante, se alcanza la estacionariedad en la amplitud de la señal acústica debido a que la 
señal se mantiene un tiempo finito en el sistema antes de disiparse. En base a los 2 rebotes con una 
amplitud significativa (> 25 % respecto de la original) obtenidos para el pulso corto (Fig.3.15A), se 
puede afirmar que el pulso recorre una distancia z ≈ 6 hl antes de disiparse. Se considera por tanto 
que el pulso se mantiene en el sistema durante un tiempo adicional de: 




6 ∙ 7.7 𝑚𝑚
1543 𝑚/𝑠
 ≈ 30 µ𝑠    (3.7) 
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En base a esto, 6 hl es la longitud de pulso que supone el umbral para que pueda alcanzarse la 
estacionariedad en el sistema. Esto es concordante con el registró experimental de la Fig.3.15A 
para el pulso de 30 ciclos (≈ 6 hl) en el que puede aproximarse que la señal comienza a tener una 
amplitud constante al final (≈ 30 µs) y el pulso se alarga respecto de su duración esperada (30 
ciclos, 30 µs) hasta los 60 µs. 
La superposición constructiva hace que en ciertos puntos del volumen la presión acústica se 
incremente respecto de su valor original, de manera similar a lo que ocurre en los puntos del 
campo cercano donde se sitúan los máximos. Viendo el registro de la Fig.3.15A se obtiene que 
experimentalmente, a 1 mm de la superficie, este incremento puede llegar a un factor 3 para un 
pulso de 30 ciclos.  
A parte de medidas puntuales, se estudia la distribución bidimensional. Para ello se realiza un 
barrido en el laboratorio con el transductor de 1 MHz con dos tipos de pulsos: 5 y 200 ciclos. El 
hidrófono de aguja se sitúa a ≈ 0.8 mm de la base del pocillo. Debido a las limitaciones de espacio 
sólo es posible barrer con el hidrófono una superficie de 8 x 8 mm, con un paso de 0.1 mm. Se 
rellena el pocillo con una cantidad de agua similar a la de líquido empleado en los experimentos (3 
ml). Se comparan en la Tabla 3.7 las distribuciones de la amplitud de presión relativa obtenida, 
tanto experimentalmente como las calculadas mediante simulación. 
Tabla 3.7: Comparación de la medida real y la simulación de la distribución 2D de la amplitud de la presión 
máxima emitida  cerca de la base del pocillo (≈ 0.8 mm). En la primera fila, medida realizada para un pulso corto y en 
la segunda fila, resultados para un pulso largo. 
Pulso Experimental Simulación Zoom simulación  
Corto 
 




   
 
En base a estos resultados puede afirmarse que: cuando el campo se confina en un pocillo de 
experimentación in vitro, la onda acústica que emite el transductor sufre interferencias que le 
llevan a incrementar su amplitud hasta un factor 4 en puntos e instantes concretos con un pulso 
largo (≥ 6hl). En la simulación para un pulso largo, en este caso de 30 ciclos, la distribución de 
presiones que se muestra corresponde al instante en el que en el centro se alcanza la máxima 
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amplitud. Se obtiene un patrón anular en la base del pocillo y variaciones entre zonas de hasta un 
factor 2, como ocurre para las medidas experimentales. Experimentalmente las distribuciones no 
son simétricas, atribuible a pequeñas inclinaciones o desalineaciones entre el transductor y la placa 
que se incluyen entre las posibles fuentes de error.  
Demostrado que el cultivo va a sufrir una sobredosificación respecto a los valores esperados, se 
debe tener en cuenta que las distribuciones cambian con el tiempo y que la dosis que se aplica en 
cada punto (y por tanto a cada célula) será diferente. Para cuantificar este hecho, se simula la 
evolución temporal de la amplitud de presión en diferentes puntos a lo largo de un diámetro cerca 
de la base del pocillo en un plano de interferencia constructiva (a 2.5 mm). Se toman puntos a 0, 2, 
4, 6 y 8 mm de distancia al centro. Los registros para ambos pulsos, de 5 y 30 ciclos, se muestran en 
la Fig.3.16.  
A  B  
 
Fig. 3.16: Evolución temporal de la amplitud de presión calculada en puntos de la base del pocillo a una distancia r 
del centro. (A) Para un pulso de excitación del transductor de 5 ciclos como el mostrado en la Fig.3.14A. (B) Para un 
pulso de excitación del transductor de 30 ciclos como el mostrado en la Fig.3.14B. 
Se comprueba por tanto que la dosis que recibe una célula situada en el centro (curva azul) es 
diferente de la recibida por una situada más cerca del borde del pocillo (curva rosa).  
Para cada una de las señales de la Fig.3.16, se calculan los siguientes parámetros, recogidos en 
las Tablas 3.8 y 3.9: 
- 𝜌𝐸 𝑐𝑎𝑙𝑐: Densidad de energía de la señal de presión acústica calculada en el tiempo total que 
dura (el tiempo de simulación). 
 
- 𝑃𝑚𝑎𝑥: Máximo del valor absoluto de la amplitud de la presión acústica. 
Tabla 3.8: Densidad de energía y presión máxima en 









0 mm (centro) 8.33 10−7 18 𝑘𝑃𝑎 
2 mm 8.49 10−7 19 𝑘𝑃𝑎 
4 mm 8.84 10−7 20 𝑘𝑃𝑎 
6 mm 6.53 10−7 17 𝑘𝑃𝑎 
8 mm 3.09 10−7 12 𝑘𝑃𝑎 
 
Tabla 3.9: Densidad de energía y presión máxima en 
los puntos de la base para un pulso de 30 ciclos. 
 





0 mm (centro) 1.98 10−5 44 𝑘𝑃𝑎 
2 mm  1.71 10−5 42 𝑘𝑃𝑎 
4 mm 1.85 10−5 43 𝑘𝑃𝑎 
6 mm 1.43 10−5 36 𝑘𝑃𝑎 
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Para el caso de un pulso corto (Tabla 3.8) se obtienen variaciones de hasta un factor 1.5 en la 
amplitud máxima, que corresponden a variaciones de un factor 2.7 en densidad de energía (esto es 
concordante al depender la intensidad del cuadrado de la amplitud). Para un pulso largo (Tabla 3.9) 
las diferencias son hasta de un factor 1.7 en la amplitud máxima y 2.8 en la densidad de energía.  
Si se calcula la evolución del valor máximo de la presión cerca de la base, sin importar su 
posición radial, se obtiene el gráfico de la Fig.3.17. Éste gráfico da cuenta de que, en caso de que se 
requiera una presión umbral a partir de la cual se causa un daño en la célula, se ha de tener en 
cuenta que conforme el pulso se propaga y se superponen las ondas, la amplitud puede ser mayor.  
 
 
Fig. 3.17: Evolución temporal del valor máximo de la amplitud de presión en la base del pocillo. 
Dada la geometría del pocillo, generalmente, los valores máximos se alcanzan en el centro, pero 
esto no es siempre cierto. Esto se comprueba comparando en la Fig.3.18 la evolución del valor de 
amplitud de presión acústica máxima en toda la superficie, para un pulso de 30 ciclos, frente al 
valor de la presión en el centro. Se obtiene que hay una ventana temporal en la que el máximo no 
se encuentra en el centro (desde los 11 µs hasta los 32 µs). En la Tabla 3.6 p.e. puede verse que 
para 22.5 µs estos máximos están en ambos laterales. 
 
Fig. 3.18: Comparación de la evolución temporal del valor máximo de amplitud de presión en la base (curva 
sólida) y la amplitud en el centro (curva punteada). 
Finalmente, para demostrar la influencia de la interacción con las paredes se simula la 
transmisión de dos pistones ideales (superficie de vibración homogénea y en fase) de 1 MHz con la 
misma amplitud de desplazamiento (4 nm) pero diferente diámetro: el del primero (𝐷1 = 10 𝑚𝑚) 
es más pequeño que el pocillo (𝐷𝑝 = 22.2 𝑚𝑚) y el otro llega a tocar las paredes de poliestireno, 
(𝐷2 = 24 𝑚𝑚). Las distribuciones de presión acústica en el medio para una emisión continua del 
transductor se muestran en la Fig.3.19.  
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Fig. 3.19: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima (A) cuando el tamaño del transductor (𝑫𝟏 = 10 mm) 
es menor que el diámetro del pocillo (𝑫𝒑 =  22,2 mm), (C) cuando es mayor (𝑫𝟐 = 𝟐𝟒 𝒎𝒎) (B y D) ajustándose el 
valor máximo de la escala a un décimo del máximo en cada caso, para apreciarse la transmisión por las paredes.  
Se comprueba que en ambos casos hay transmisión de parte del campo acústico por las paredes, 
siendo ésta más relevante cuando el transductor es más grande (Fig.3.19D). Estos resultados 
corrigen a Hensel K et al, que niega en su trabajo que haya transmisión en las paredes para un 
transductor pequeño y afirma que la distribución que se obtiene es la del campo cercano [Hensel 
K]. La distribución que se obtiene para el caso del transductor pequeño sí está influenciada por las 
paredes (Fig.3.19B) y es diferente de la predicha para el campo cercano. Para el caso en el que el 
diámetro es mayor (𝐷2 = 24 𝑚𝑚), hay localizaciones en el volumen en las que la interferencia da 
valores de amplitud de presión hasta un factor 3 más altos que para el caso en el que el transductor 
no toca las paredes.  
 
5. Discusión 
El análisis realizado en este capítulo del campo acústico transmitido por un transductor de 1 
MHz comercial en diferentes situaciones (campo libre, en presencia de una interfaz de aire o 
confinado en un pocillo) muestra que la configuración experimental influye decisivamente en los 
valores de amplitud y la distribución de la presión acústica en el fluido. Esto es especialmente 
importante para correlacionar los posibles efectos de la presión acústica en el crecimiento de las 
células en un experimento de insonificación in vitro.  
Trabajos previos como el de Hensel K et al previenen de que la confinación del campo acústico 
emitido por el transductor en una guía como es un pocillo de una placa de experimentación con 
cultivos celulares, con interfaces, convierte al sistema en una cavidad resonante en la que se 
incrementa la amplitud de presión respecto a la propagación libre, debido a la superposición de 
ondas [Hensel K]. La distribución de presión, contrariamente a lo que sus resultados sugieren, no es 
constante en el tiempo a no ser que el sistema alcance la estacionariedad, como se ha demostrado 
en este trabajo. No se menciona que el máximo de presión acústica puede no localizarse siempre 
en el mismo punto. El resultado de la interferencia varía según la posición axial y el instante 
analizados. Una mejora que se ha introducido en esta Tesis respecto a los trabajos previos es la 
consideración de la apertura real de emisión del transductor. Así, se ha demostrado que considerar 
Pa Pa 
Pa Pa 
mm mm mm mm 
Capítulo 3 
Propuesta de una sistemática estándar de caracterización del campo acústico en un 





que el transductor que se está empleando vibra como un pistón ideal es una aproximación que 
debe ser superada.  
Los resultados que se han obtenido, tanto de simulación como experimentales, llevan a afirmar 
que el campo acústico depende de: 
(i) La apertura radiante. 
(ii) El punto dentro del volumen de líquido donde se mide. 
(iii) El tipo de pulso que se emite. 
Se ha analizado en este trabajo cómo afecta cada uno de estos factores en particular. En base a 
los resultados obtenidos se puede afirmar que: 
(i) Se debe considerar en las simulaciones el patrón de vibración del transductor que se usará 
en la configuración experimental.  
 
Como ejemplo, se ha visto en el estudio de la transmisión en campo libre, que al considerar el 
transductor con su comportamiento vibracional real, de amplitud y fase, disminuyen los máximos 
de presión que alcanzan en el medio un 24 % respecto a considerar que es un pistón. 
 
(ii) La presencia de interfaces provoca la reflexión y consecuente interferencia entre ondas. En 
el análisis realizado cuando no hay confinación lateral y se tiene una interfaz de aire a una distancia 
de ≈ 5𝜆 se demuestra la presencia de planos transversales en los que la interferencia da como 
resultado un mínimo de amplitud de presión, y planos con una presión máxima hasta 2 veces mayor 
respecto la propagación en campo libre, distribuidos a lo largo del eje axial y separados una 
distancia de λ/4 (0.37 mm) (Fig.3.11). Este hecho refleja la importancia de la altura de líquido para 
obtener la presión buscada al nivel en el que se tiene la capa celular.  
Cuando se confina el campo en una guía como la de un pocillo se obtiene en las simulaciones 
que, para un pulso largo (30 ciclos), la amplitud que se alcanza se ve incrementada hasta un factor 
4.4 respecto de la onda inicial que se transmite (véase en la Fig. 3.16B que la amplitud de presión 
en el centro pasa de 10 kPa al comienzo de la señal hasta alcanzar los 44 kPa). Las distribuciones 
que se obtienen tienen un patrón anular. El máximo no siempre está localizado en el centro, sino 
que hay instantes en los que el resultado de la interferencia intensifica la presión en puntos más 
alejados (Tabla 3.6). En un mismo plano transversal, en las simulaciones, se han obtenido 
variaciones de la amplitud de presión máxima entre zonas de hasta un factor 2 para un pulso de 30 
ciclos (Tabla 3.7) y de un factor 10 para el caso de emisión continua (Fig.3.13). Estos resultados de 
simulación concuerdan con las medidas experimentales, para las que se ha obtenido con un pulso 
de 200 ciclos que, al confinar el campo en el pocillo, se incrementa un factor 4 la presión en la parte 
estacionaria del pulso respecto a amplitud inicial de la onda y que, entre zonas, las diferencias son 
de un factor 2 (Tabla 3.7).   
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(iii) Puesto que la presión acústica que se aplica en cada punto es resultado de la interferencia 
de múltiples ondas, ésta depende tanto de la longitud espacial del pulso como de su evolución 
temporal.  
En el caso de un pulso corto se incrementa la dosis de energía ultrasónica aplicada sobre el 
cultivo debido a los sucesivos paquetes que se tienen. Para el caso del pulso de 5 ciclos se ha 
obtenido en las simulaciones que, en la señal que  se registra en el centro de un plano similar a en 
el que está el cultivo celular (base del pocillo), el máximo de presión es de 18 kPa y la densidad total 
de energía que recibe la célula es de 8.33 10−7 𝑚𝐽/𝑚𝑚2 si se considera el pulso completo 
(Fig.3.16). Sin embargo, si sólo se tiene en cuenta el primer paquete de ondas, sin considerar las 
múltiples reflexiones, se tiene un máximo de 11 kPa y una densidad de energía de 2.02 10−7 𝑚𝐽/
𝑚𝑚2. Es decir, el considerar la señal temporal completa aumenta la amplitud máxima un factor 1.6 
y la densidad de energía un factor 4.1. Experimentalmente, para la señal de la Fig.3.15 se tienen 
incrementos para las mismas consideraciones de un factor 1.3 y 3.1, respectivamente.  
En el caso del pulso largo de 30 ciclos, la densidad de energía que se obtiene en el centro de la 
base del pocillo en la simulación decae de los 1.98 10−5 𝑚𝐽/𝑚𝑚2 calculados si se considera el 
pulso completo a 0.89 10−5 𝑚𝐽/𝑚𝑚2  si sólo se tienen en cuenta los primeros 30 µs de duración. Es 
decir, el considerar el pulso completo aumenta la densidad de energía un factor 2.2. 
Experimentalmente se obtiene un factor 1.45. Estos hechos alertan sobre el incremento de la dosis 
de energía que se aplica a las células del cultivo en los experimentos reales debido a las múltiples 
reflexiones que se producen en el sistema.  
La relevancia de estos resultados se relaciona con los valores umbrales para que se originen 
ciertos fenómenos asociados a los US. La potencialidad de los US para dar lugar a efectos no 
térmicos (p.e. cavitación) viene dada por el Índice Mecánico (MI, Mechanical Index) que se calcula 
como [Rubin DM, Voig JU]: 
𝑀𝐼 =  
𝑃−
√𝑓0
    (3.8) 
donde 𝑃− es la amplitud de rarefacción del ciclo de US. Cabe esperar que si la amplitud de 
presión se ve incrementada un factor 4 como se ha obtenido en nuestro trabajo, se den fenómenos 
de oscilaciones de burbujas que no se preveían. Aunque los umbrales de presión acústica para que 
se originen fenómenos de cavitación son en la actualidad tema de investigación, pues dependen de 
las propiedades materiales de la superficie de la burbuja y del gas que contiene [Brennen CE], se 
reporta que con MI < 0.1, la cavitación que se origina en el medio es de tipo estable y cuando se 
supera un umbral de MI > 0.6 cabe esperar que los agentes cavitantes colapsen violentamente 
[Postema M], dando lugar al segundo tipo de cavitación, la inercial. Así, el incremento de los niveles 
de presión acústica debido a la interferencia, puede conllevar que se superen los límites para que 
se produzcan en las células efectos dañinos (p.e lisis por ablación debido a las altas temperaturas 
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que se generan o por la liberación de sustancias químicas nocivas si se da el fenómeno de 
cavitación inercial) 
Estos resultados pueden emplearse para hacer una revisión de trabajos ya publicados. En sus 
experimentos, Maalouf JE et al obtienen una variabilidad de la intensidad que han de emitir con el 
transductor de hasta un factor 2 para obtener el mismo índice de cavitación inercial (CI). Hay 
ocasiones en las que han de aplicar una intensidad de 1.68 W/𝑐𝑚2 para registrar cierto CI y en 
otras lo logran con tan solo 0.9 W/𝑐𝑚2, en las mismas condiciones experimentales [Maalouf JE]. 
Este hecho se justifica por las posibles variaciones en la amplitud de presión acústica que se 
producen si no se ha procurado la reproducibilidad de las condiciones (en su descripción del 
experimento no se especifica que se emplee un volumen de líquido exacto). Hassan MA et al 
afirman obtener producción de radicales libres (signo de la presencia de cavitación inercial) en su 
experimento con un MI < 0.1 [Hassan MA].  Discuten lo contradictorio de este hecho y lo atribuyen 
a la influencia del grado de saturación del gas y del medio, sin tener en cuenta que las presiones 
que están aplicando, en la configuración experimental, son mayores que las programadas y tiene 
por tanto un MI mayor. Aplican un pulso de 1000 ciclos que, al estar confinando en la cavidad, da 
lugar a puntos de presión hasta un factor 4 mayores que la original, según nuestros resultados.  
Por otro lado, los promedios de la potencia y la energía acústicas son parámetros relacionados 
con efectos globales del campo acústico sobre el cultivo como sería un decaimiento de la viabilidad 
o un aumento metabólico. Secomski W et al estudian en su trabajo la influencia de la aparición de 
ondas estacionarias y reflexiones múltiples sobre cierta línea celular (C6 glioma) con pulsos de US 
de 1000 ciclos de 1 MHz [Secomski W]. Para ello posicionan la placa de cultivo en una configuración 
experimental con interfaces, induciendo reflexiones como en nuestro caso, y en otra en la que 
evitan las reflexiones colocando un absorbente. Obtienen que, para lograr el mismo efecto en las 
células para el caso en el que insonifican una placa de 12 pocillos como la aquí considerada 
(reducción del 50 % de la viabilidad en el cultivo), se precisa de una 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 un factor 18.4 mayor con 
el absorbente que cuando se tienen en el sistema múltiples reflexiones y un campo estacionario 
(𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 = 5.89 𝑊/𝑐𝑚
2 para el primer caso frente a un  𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 = 0.32 𝑊/𝑐𝑚
2 para el segundo). Esto 
supone que se precisan amplitudes de presión de un factor 4.3 mayores. Este hecho es coherente 
con nuestros resultados, ya que se ha obtenido que cuando se alcanzan condiciones de campo 
estacionario, experimentalmente se alcanza un incremento de un factor 4 en la amplitud de presión 
en los planos de interferencia constructiva respecto a la propagación en campo libre.  
Por otro lado, trabajos como el de Unsworth J et al advierten sobre la presencia de ondas 
estacionarias en su configuración experimental, similar a la aquí analizada, pero afirman 
erróneamente que la interferencia que se produce en el sistema no es constructiva al emplearse 
una altura de medio de 2.078 λ [Unsworth J]. Esto no es cierto ya que la altura es muy cercana a 2 λ 
y habrá planos de interferencia constructiva con presiones mayores a la original. La dosis de 30 
mW/𝑐𝑚2que se está aplicando se convierte en una de un orden de magnitud más.  
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A no ser que se compruebe que las intensidades medidas en la calibración del equipo en campo 
libre no varían en la configuración experimental, como hacen Yumita N et al midiendo con un 
hidrófono [Yumita N, 1989], no puede afirmarse que ésta es la dosis aplicada. Este mismo autor en 
un trabajo posterior advierte de que la amplitud de presión real in situ en un campo estacionario 
puede ser varias veces mayor que en un caso propagativo y que por tanto el fenómeno de 
cavitación puede aparecer, aunque se emitan intensidades más bajas [Yumita N, 2002]. Sin 
embargo, para este caso, no cuantifica la intensidad real que tiene en su experimento y extrae 
conclusiones en base a la intensidad calibrada en un modo progresivo. En su trabajo, Kerr CL et al 
cometen el error de, siendo conscientes de la formación de un campo estacionario en su 
experimento que aumenta la intensidad, infravaloran cuánto al considerar sólo un factor 4 como 
predice la teoría simple para una reflexión total de una onda plana y en fase [Kerr CL]. No tienen 
por tanto en cuenta que pueda darse más de una reflexión. 
 
6. Propuesta de una sistemática estándar para la caracterización de la 
dosis de energía acústica en un experimento de insonificación in vitro 
Para poder comparar los resultados entre distintos experimentos referentes a la insonificación 
de cultivos celulares de mono capas en líquidos usando placas de cultivo comerciales, se propone 
una sistemática para la cuantificación de los parámetros acústicos que se usan. Los pasos que se 
propone que han de seguirse deben considerar la dependencia del campo acústico que se mide en 
la configuración experimental con:  
(i) La apertura radiante 
(ii) El punto dentro del volumen de líquido donde se mide. 
(iii) El tipo de pulso que se emite. 
En base a esto, se desarrolla a continuación cada uno de los pasos que se propone que se han de 
seguir para una correcta cuantificación de parámetros dosimétricos que se tienen en este tipo de 
experimentos cuando se insonifica el cultivo colocando el transductor en la base del pocillo, como 
muestra la configuración de la Fig.3.1. Los parámetros a determinar se presentan secuenciados 
numéricamente.  
1. Caracterización del transductor y la señal acústica que emite 
Para la realización de los experimentos se puede emplear un equipo comercial sin acceso a su 
electrónica (p.e equipo de US terapéuticos –Osteotron IV-, US para litotricia -Sonicmaster ES-2-), un 
transductor comercial con equipos de excitación de laboratorio (p.e Panametrics-NTD) o un 
transductor especialmente diseñado y fabricado en el laboratorio excitado con equipos comerciales 
o no, pero con acceso a la programación de la señal eléctrica que se le transmite. En el primer caso, 
si no se dispone de equipos para medir la vibración del transductor y la presión acústica, deben 
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conocerse todos los datos posibles a través de los fabricantes y, en todo caso, indicar en el trabajo 
el modelo concreto que se emplea. Los datos más relevantes del transductor son: 
1.1 Frecuencia de trabajo 
 
Definida una frecuencia de trabajo y en el caso de disponer de un transductor no asociado a una 
electrónica específica, es muy útil conocer cuál es la frecuencia del máximo de la función de 
transferencia en emisión de ese transductor (FTE) para optimizar su eficiencia. Suponiendo que es 
un transductor basado en un resonador piezoeléctrico, se debe medir el módulo de la impedancia 
eléctrica de entrada del transductor, |Z|. La frecuencia del mínimo de |Z| corresponde con la de 
máxima FTE. Para esta medida se precisa de un analizador de impedancia eléctrica. Es necesario 
realizar la medida en las mismas condiciones de experimentación (p.e. transductor en contacto con 
el pocillo con el líquido de cultivo). 
 
1.2 Amplitud y fase de la vibración de la apertura 
Para este tipo de experimentos in vitro, en los que se pueden llegar a usar altos voltajes de 
excitación, es normal utilizar transductores no amortiguados. Este tipo de transductores, por lo 
general, no poseen una apertura tipo pistón si no se diseñan para que específicamente así sea (p.e. 
buscando evitar la propagación de modos radiales). Por ello, se ha de medir o calcular la 
distribución de amplitud y fase. 
La amplitud y fase de la vibración en la dirección transversal a la superficie de emisión de un 
transductor puede medirse en el laboratorio con un vibrómetro interferométrico láser (p.e. Polytec 
OFV 50000). Otra opción, si se conocen todos los elementos que conforman el transductor 
(secciones del transductor y sus características elásticas, así como el resonador piezoeléctrico que 
se tiene), es emplear herramientas de simulación por Elementos Finitos para calcular la distribución 
de amplitud y fase. Hay software ya desarrollado que calcula el comportamiento vibracional en 
cualquier frecuencia para un diseño específico de transductor (p.e. Módulo de Dispositivos 
piezoeléctricos de Mecánica Estructural de COMSOL Multiphysics 5.2a [Ronda S 2018]).  
1.3 Intensidad 
En el caso de usar equipos comerciales, se ha de disponer de la carta de calibración de la 
intensidad que emite el transductor según el modo de funcionamiento que se programe. 
Generalmente el valor de intensidad que dan los fabricantes se expresa en W/𝑐𝑚2. Si no se dispone 
de esta calibración o se usa un transductor fabricado en el laboratorio, se ha de medir la intensidad 
en función del voltaje en bornes que se le aplique.  
La intensidad emitida por un transductor a una cierta frecuencia se puede medir con una balanza 
de fuerza de radiación según las normas internacionales de calibración de equipos de US [IEC 61161 
1.3:2013].  
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Si no se dispone de una balanza de fuerza de radiación y se trabaja con un transductor con forma 
de disco de radio a que tiene una superficie de vibración tipo pistón, otra opción es medir la 
amplitud de presión acústica en agua en el límite de Fraunhofer, 𝑃𝐹. Para esta medida se deben 
usar pulsos suficientemente largos para que el transductor alcance el régimen estacionario y 
suficientemente cortos para que en el punto de medida no haya interferencia de ecos producidos 
en el sistema. El área de la superficie insonificada a esa distancia con esa amplitud es un cuarto del 
área total de emisión. Por tanto, la potencia total transmitida por el transductor será: 
𝑊 =  
𝑃𝐹
2
2 𝜌𝑎𝑔𝑢𝑎  𝑐𝑎𝑔𝑢𝑎
 ∙  0.25 ∙ 𝜋 ∙  𝑎2    (3.9) 
 
Dividiendo ese valor entre el área efectiva del traductor (ERA), que se supone es el de la 






 ∙ 0.25   (3.10)  
 
Otra opción es medir la amplitud de la onda plana de presión (𝑃𝑜𝑝) que transmite el transductor. 
Para ello debe situarse el hidrófono en un punto muy cercano a la superficie de emisión y próximo 
al centro del transductor. Para esta medida se deben usar pulsos suficientemente largos para que el 
transductor alcance el régimen estacionario y ha de controlarse que no interfieran las ondas de 
borde. La intensidad se obtiene aplicando la relación: 
 
𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 =  
𝑃𝑜𝑝
2
2 𝜌𝑎𝑔𝑢𝑎  𝑐𝑎𝑔𝑢𝑎
     (3.11) 
 
Las expresiones eq.(3.10) y eq.(3.11) son equivalentes si se tiene en cuenta que la amplitud en 
los máximos de presión acústica del eje axial son el doble que la amplitud en el origen (𝑃𝐹 = 2𝑃𝑜𝑝).  
 
1.4 Parámetros del pulso que se emplea 
Tanto en el caso en el que se realice el experimento con equipos de laboratorio como si se 
emplea un equipo comercial deben especificarse los siguientes parámetros: 
- Duración del pulso (tON) o número de ciclos (n), siendo la relación entre ambos: 
 
𝑡𝑂𝑁 = 𝑛 ∙ 1/𝑓𝑜   (3.12) 
  
- PRF y DC, siendo la relación entre ambos: 
 
𝐷𝐶 =  𝑡𝑂𝑁/𝑃𝑅𝐹    (3.13) 
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A la hora de seleccionar un modo de funcionamiento del transductor, en la mayoría de los 
equipos comerciales se puede escoger el modo de onda continua o el modo pulsado, con un cierto 
DC. Debe conocerse la equivalencia entre las diferentes notaciones (p.e el modo pulsado 1:4 
implica un DC del 0.2). Cada dispositivo tiene diferentes posibilidades, especificadas en los 
manuales y deben indicarse los detalles del modo de funcionamiento que se ha usado para conocer 
la energía final aplicada a las células. 
 
 
2. Caracterización de la cavidad acústica 
 
2.1 Factores de la configuración experimental que influyen en la amplitud de presión 
acústica que reciben las células. 
 
- Altura del líquido: Debe ser conocida y reproducible ya que condiciona la distribución del 
campo acústico en el volumen de líquido. En el caso de un cultivo tipo monocapa, para que la 
interferencia dé lugar a máximos de presión en el plano donde están las células (fondo de la 
columna de líquido) ha de emplearse una altura de líquido, hl, que corresponda con la dada por la 
eq.(3.5). 
Para alcanzar una hl concreta, el volumen de líquido de cultivo, Vol, que se ha de emplear en un 
pocillo de radio 𝑟𝑝 se calcula: 
𝑉𝑜𝑙 =  𝜋 ∙  𝑟𝑝
2  ∙ ℎ𝑙    (3.14) 
- Posición de las células: Si el cultivo está en suspensión debe tenerse en cuenta que si se 
forma en el medio un campo estacionario las células tienden a migrar hacia los nodos, 
produciéndose el efecto conocido como banding [Ter Haar G 1978, Dyson M]. Para el caso de 
células creciendo adheridas al fondo del pocillo, es en esa posición donde debe conocerse la 
distribución de presión.  
 
- Alineación del sistema y reproducibilidad en la posición: Para una apertura tipo pistón o con 
simetría circular se ha de procurar que los centros del transductor y el pocillo coincidan y que la 
inclinación del pocillo sea nula. Con esta configuración se puede presuponer una simetría circular 
en las distribuciones de presión acústica. Si se tienen desalineaciones, inclinaciones o bien se 
modifica la forma de la interfaz durante las insonificaciones (p.e agitando el sistema) se rompe la 
simetría y la distribución de presión se complica. Para estos casos el campo acústico no es 
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3.  Señal acústica real aplicada a las células en la base del pocillo 
 
Si se puede considerar que el sistema posee simetría circular, debe registrarse la señal temporal 
completa en puntos distribuidos a lo largo de un radio.  Para ello se debe emplear un hidrófono que 
tenga una superficie efectiva más pequeña que la 𝜆 con la que se trabaja y que esté calibrado. De 
las señales que se registren deben extraerse, al menos, los valores de amplitud de presión acústica 
máxima, 𝑃𝑚𝑎𝑥 , y la integración de la densidad de energía que está siendo transmitida, 𝜌𝐸. 
 




Fig. 3.20: Sistemática propuesta para conocer los valores acústicos en un experimento de insonificación in vitro. 
Puede ocurrir que no sea posible hacer una medida de la presión real que insonifica a las células 
(Paso 3 en la Fig.3.20) p.e. por no disponer de medios. Para estos casos se puede estimar la presión 
acústica a través de la potencia nominal del transductor en función de las condiciones 
experimentales. Mediante un análisis como el realizado en este capítulo pueden obtenerse 
relaciones que permiten estimar los valores máximos de los parámetros acústicos que se van a 
alcanzar en el cultivo y el valor integrado de la intensidad total y la energía transmitida en la base, 
donde se sitúan las células.   
En el caso particular de que: la configuración experimental usada sea la de la Fig.3.1, se usa un 
transductor de tipo Panametrics-NTD, con una capa de acoplamiento de λ/4 y con un diámetro del 
orden del tamaño del pocillo, se rellena el pocillo con un volumen de líquido correspondiente a una 
altura de 5λ y el pulso se mantiene antes de decaer más del 25 % (- 12 dB) respecto de su amplitud 
inicial tres rebotes en el medio líquido, conocida la intensidad que emite el transductor en campo 
Capítulo 3 
Propuesta de una sistemática estándar de caracterización del campo acústico en un 





libre se pueden estimar los valores puntuales de presión acústica máxima y densidad de energía a 
través de las relaciones mostradas en la Tabla 3.10. La deducción de los campos de la Tabla 3.10 se 
desarrolla a continuación en base a los resultados obtenidos en este trabajo. Las relaciones 
dependen de la longitud espacial del pulso, lp. La discretización se establece según se pueda 
considerar que se tiene una onda propagativa (lp < 2 hl, pulso corto) o bien sea estacionaria (lp ≥ 6 
hl, pulso largo). El parámetro P representa la presión de la onda inicial que se transmite al líquido. 
Tabla 3.10: Estimación de los parámetros acústicos en la base del pocillo para un caso como el estudiado en este 
trabajo. 
Pulso 𝑷𝒎𝒂𝒙 𝝆𝑬 𝒎𝒂𝒙 Potencia y energía promedio que recibe el cultivo en la base 
Corto 1.4 P 





La potencia total integrada en la superficie del pocillo que recibe el cultivo 
en el instante de máxima amplitud del pulso será un factor 2.7 mayor que la 
emitida por el transductor en campo libre. La energía total que se está 
aplicando a lo largo de la duración del tratamiento será un factor 3.8 mayor. 
Largo 4 P 





La potencia total integrada en la superficie del pocillo que recibe el cultivo 
en el instante de máxima amplitud del pulso será un factor 12.5 mayor que 
la emitida por el transductor en campo libre. La energía total que se está 
transmitiendo a lo largo de la duración del tratamiento será un factor 12.5 
mayor. 
 
Se justifican a continuación los campos de la Tabla 3.10. 
1) Si lp < 2hl (pulso corto) 
 
Presión acústica máxima 
La presión acústica máxima que reciben las células situadas en la base del pocillo es mayor que 
la original debido a la superposición de ondas. En la configuración experimental real ocurre que con 
cada reflexión la onda de presión pierde amplitud debido a factores disipativos. Si se mide la 
disminución de la amplitud de presión de la onda en la configuración experimental en el caso 
concreto de una hl de 5λ en las sucesivas reflexiones que sufre. El resultado para el transductor 
comercial de 1 MHz se recoge en la Tabla 3.11. 
Tabla 3.11: Señal adquirida para estimar la caída de amplitud de la onda entre las sucesivas reflexiones. 
Señal adquirida Amplitud pulso 1 Amplitud pulso 2 Amplitud pulso 3 
 
 
1.92 u.r pp 1.35 u.r pp 0.39 u.r pp 
Respecto del original  Caída Caída 
dB  1.84 dB 13.84 dB 
%  70 % 20 % 
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En base a esto, se puede considerar que existen 3 reflexiones en la interfaz de aire antes de que 
el pulso decaiga al menos una cuarta parte de su amplitud original (25 %, -12 dB). De esta manera, 
se esperan presiones acústicas máximas un factor 1.4 mayores que la original (debido a la 
superposición de las dos ondas con una amplitud un 70 % respecto de la original). Este resultado es 
concordante con lo previamente mostrado en este trabajo, en el que se ha obtenido para un pulso 
de 5 ciclos un aumento de la presión en el segundo pulso respecto del original un factor 1.6 en las 
simulaciones y un factor 1.3 en las medidas experimentales (Fig.3.15). 
Densidad de energía del pulso 
La densidad de energía de la señal completa puede calcularse sumando la de cada uno de los 
paquetes (teniendo en cuenta la dependencia cuadrática con la amplitud), como: 
𝜌𝐸 𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙 ≈ (1 + 1.96 + 0.16) ∙ 𝜌𝐸 =  3.12 ∙  
𝑃2
2 𝜌𝑙í𝑞𝑢𝑖𝑑𝑜 𝑐𝑙í𝑞𝑢𝑖𝑑𝑜
 ∙  
𝑛 
𝑓𝑜
    (3.17) 
Este resultado es concordante con los incrementos que se han obtenido para un pulso de 5 
ciclos de un factor 3.1 en las medidas experimentales.  
Puesto que lo más común es que los fabricantes proporcionen el valor de la intensidad emitida 
por el transductor (𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 ), si se consideran las propiedades del líquido de cultivo (donde se propaga 
el pulso) y el agua (donde se realiza la medida de calibración de intensidad) similares, esta 
expresión se puede aproximar a: 
𝜌𝐸 =  3.12 ∙ 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃  ∙  
𝑛 
𝑓𝑜
    (3.18) 
Con esta aproximación, en base a los parámetros de ρ y c de la Tabla 3.3, el error es del 4 %. 
Promedio espacial de los parámetros acústicos en el plano de la base del pocillo 
En la simulación del campo acústico para un pulso corto del apartado 4.4 se calcula la integral 
espacial de la intensidad (es decir, la potencia, W) que se está transmitiendo en el plano de la base 
del pocillo. La evolución temporal del valor que se obtiene se muestra en la Tabla 3.12. 
Tabla 3.12: Evolución temporal de la potencia integrada en la base del pocillo para un pulso de 5 ciclos. En rojo se 
indica el resultado que cabe esperar si no hay interferencia. 
 
 
Considerando sólo el 
primer paquete 
Considerando la señal 
completa 
Amplitud máx. 0.37 1 
Integral 1 3.8 
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En base a esto se puede afirmar que la potencia total que se está dando al cultivo en ciertos 
instantes será un factor 2.7 mayor que la supuesta sin considerar las reflexiones y la energía total 
que se aplica durante el tiempo que dura el tratamiento es un factor 3.8 veces mayor de la que se 
espera si se considera sólo el pulso inicial. Dado que estos valores se estiman a partir de la 
simulación se han de tener en cuenta posibles diferencias que deriven de, p.e., el menisco, que 
hace que las reflexiones no sean totalmente en fase. 
 
2) Si lp > 6hl (pulso largo) 
 
Presión acústica máxima 
Para este tipo de pulso la interferencia que se origina incrementa los máximos de presión por 
encima de un factor 2. En una primera aproximación, si se considera que se dan en el sistema 3 
reflexiones antes de que el pulso se disipe en el medio, todas las ondas que se han considerado en 
la Tabla 3.11 se superponen constructivamente en ciertos puntos de la base. De esta manera, se 
estima una presión máxima correspondiente a: 
𝑃𝑚á𝑥 =  2 𝑃 + 1.4 𝑃 + 0.4 𝑃 = 3.8 𝑃    (3.19) 
En la simulación realizada para un pulso de 30 ciclos (6 hl) se ha obtenido que, en el instante y en 
la localización en el que se tiene el máximo de la señal acústica, éste es un factor 4.4 mayor en 
amplitud que en la parte inicial (Fig.3.16B). Experimentalmente, para un pulso de 200 ciclos, se ha 
obtenido un incremento de un factor 4 (Tabla 3.7). La infraestimación obtenida con la eq.(3.19) 
puede atribuirse a que no se han tenido en cuenta las ondas que se propagan en otras direcciones 
además de la transversal y que también interfieren. 
Densidad de energía del pulso 
Puesto que el pulso se mantiene en el sistema más tiempo del programado, la señal adquirida 
con un hidrófono en la configuración experimental se alarga respecto de su duración esperada. 
Considerando que la onda sufre 3 reflexiones, el tiempo que se mantiene en el sistema es el 
correspondiente a lo que tarda en recorrer una distancia de 6 hl. Así, para un caso en el que la 
altura de líquido sea de 5λ, se espera que el pulso se alargue una duración de 30/𝑓0. Esta 
aproximación puede confirmarse para los registros obtenidos en el caso de un pulso largo (30 
ciclos) donde se ha estimado que la duración del mismo se alarga hasta los 60 µs, donde su 
amplitud ya ha decaído por debajo de los 12 dB respecto del máximo del pulso (Fig.3.15A). 
Se aproxima que la amplitud promedio de la señal acústica corresponde con el valor de la 
amplitud en la parte estacionaria. Este valor de amplitud depende de la localización en la que se 
registra la onda. Se espera que los máximos se alcancen cerca del centro, y, en base a lo 
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mencionado anteriormente, se puede afirmar que alcanzan un valor un factor 4 mayor que la 
amplitud original. Por lo tanto, se tiene que:  
𝜌𝐸 𝑚𝑎𝑥 ≈  
(4𝑃)2
2 𝜌𝑙í𝑞𝑢𝑖𝑑𝑜 𝑐𝑙í𝑞𝑢𝑖𝑑𝑜
 ∙  
𝑛 
𝑓𝑜
= 16 ∙ 𝜌𝐸     (3.20) 
Si se consideran las propiedades del líquido de cultivo y del agua similares, esta expresión se 
aproxima: 
𝜌𝐸 𝑚𝑎𝑥 =  16 ∙ 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃  ∙  
𝑛 
𝑓𝑜
    (3.21) 
Este resultado no consideraría la parte del pulso que se alarga por lo que se ha de tener presente 
que es una infraestimación. 
Promedio espacial de los parámetros acústicos en el plano de la base del pocillo 
Siguiendo con la metodología mostrada para el pulso corto, se obtiene en la simulación para un 
pulso de 30 ciclos la densidad de potencia que se transmite, integrada en toda la superficie en un 
plano en el que se tiene un máximo de interferencia. Se calcula así la evolución temporal de la 
potencia, W, en ese plano. El resultado se muestra en la Tabla 3.13. 
Tabla 3.13: Evolución temporal de la potencia integrada en la base del pocillo para un pulso de 30 ciclos. En rojo 
se indica el resultado que cabe esperar si no hay interferencia. 
 
 
Considerando sólo el 
primer paquete 
Considerando la señal 
completa 
Amplitud máx. 0.08 1 
Integral 1 12.5 
 
En base a esto se puede afirmar que la potencia total que se está dando al cultivo en ciertos 
instantes será un factor 12.5 mayor que la que emite el transductor en campo libre y la energía 




En este capítulo se ha demostrado la alta dependencia del campo acústico con las características 
de la configuración experimental, cuando se confina en un pocillo de cultivo celular. En concreto, se 
ha particularizado el estudio para una de las configuraciones experimentales más comúnmente 
empleadas: la insonificación de una placa de cultivo colocando el transductor en contacto directo 
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con su base (Fig.3.1). En estas condiciones, el factor más influyente es la existencia de interfaces 
debido al volumen finito del líquido que se emplea. Se ha mostrado cómo este hecho cambia el 
valor de las amplitudes de presión acústica que se tienen y, por tanto, de la dosis, respecto de los 
valores previstos. Se ha obtenido experimentalmente incrementos de la amplitud máxima de 
presión cuando se confina el campo acústico en un pocillo en comparación con condiciones de 
propagación de campo libre de un factor 4 para un pulso largo (lp ≥ 6 hl) y de un factor 1.4 para uno 
corto (lp < 2 hl).  
De los resultados obtenidos en el análisis del campo acústico que se ha realizado se extraen las 
correspondencias mostradas en la Fig.3.21, que relacionan los parámetros acústicos del transductor 
cuando emite en campo libre y los que se tienen en la configuración experimental.  
 
  
Fig. 3.21: Relaciones entre los parámetros acústicos del transductor cuando emite en campo libre y los que se 
tienen en la configuración experimental. 
Los parámetros acústicos que se han cuantificado son condicionantes para los efectos que se 
producen en un experimento con US. En base a los resultados que se obtienen en este trabajo, se 
advierte sobre la infraestimación que pudiera haber en la cuantificación de la dosis hecha en 
algunos estudios [Maalouf JE, Hassan MA, Unsworth J, Yumita N 2002, Kerr CL]. Con las relaciones 
aquí obtenidas, se pueden realizar reinterpretaciones de algunos trabajos relevantes que emplean 
la misma configuración experimental y que observan efectos con supuestas bajas intensidades. 
Las relaciones obtenidas justifican estudios como los de Secomski et al en el que los resultados 
que se tienen indican que son necesarias intensidades promedio espaciales un factor 18 menores 
para dañar la misma cantidad de células bajo condiciones de onda estacionaria y múltiples 
reflexiones en comparación con una exposición en campo libre [Secomski W]. El factor 18 que 
obtienen es del orden del incremento que se calcula que se produce en este trabajo, de 12.5 
(Fig.3.21).  
Capítulo 3 
Propuesta de una sistemática estándar de caracterización del campo acústico en un 





Para un caso en el que se tenga una configuración experimental diferente, se ha propuesto en el 
apartado 6 de este trabajo una sistemática que permite caracterizar correctamente la dosis que se 
aplica. Ésta se resume en la Fig.3.20. De esta manera se facilita la comparación posterior entre 
trabajos y se evitan interpretaciones incorrectas de los resultados. Con esta guía se pretende 
establecer las bases de la requerida estandarización en la metodología de experimentación in vitro 
con US terapéuticos.  
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1. Introducción y motivación 
 
Entender cómo afectan los US en los niveles orgánicos más simples, las células, es fundamental 
para conocer su efecto sobre los tejidos. Por ello, los experimentos in vitro debe ser el primer paso 
para entender cómo deben emplearse luego los US en un tratamiento con animales y a nivel clínico.  
En este capítulo se realiza un experimento de insonificación in vitro de señales ultrasónicas en el 
rango MIFU. Se emiten insonificaciones sobre un cultivo monocapa de fibroblastos, las células 
principales del tejido conectivo, uno de los más comúnmente tratados con US en Fisioterapia. Los 
fibroblastos son fundamentales en la síntesis de la matriz extracelular (ECM), que da sustento a la 
musculatura.  
En comparación con la acción térmica de los US, que es bien conocida, se encuentra en la 
bibliografía que todavía existe falta de entendimiento en cuanto a sus efectos no térmicos a nivel 
celular y cómo estos pueden optimizarse. Por ello este estudio se centra en este tipo de efectos. 
Así, para descartar el calentamiento del cultivo como agente, se emplean US pulsados, con DC 
cortos, no superándose el 10 % en ninguno de los protocolos empleados. La frecuencia de trabajo 
del transductor es 1.9 MHz, intermedia entre las dos más usadas en Fisioterapia, 1 MHz y 3 MHz. 
Con esta frecuencia se tiene mayor capacidad de penetración en el tejido que en el caso de 3 MHz y 
una absorción mayor que para 1 MHz.  
En los trabajos revisados relacionados con los efectos no térmicos de los US en cultivos in vitro, 
la cavitación es el principal agente al que se le atribuyen los resultados observados [Webster DF 
1978, Webster DF 1980, Dinno MA, Tsukamoto A, Chen Y, Zhang Y (2) 2012, Feng Y, Hu Y, Jia Y, 
Kondo T]. Sin embargo, hay casos en los que se está trabajando con intensidades por debajo de los 
umbrales de cavitación o no se registra dicha actividad en el laboratorio y aun así hay diferencias 
significativas entre el grupo control y los grupos insonificados [Cárdenas Sandoval RP, Mortimer AJ, 
Atherton P, Zhou S, Mostafa NZ, Roper J, Domenici F, Doan N, De Deyne PG]. Esto lleva a hipotetizar 
que la propia onda es capaz de interaccionar con las células y produce en ellas reacciones según la 
amplitud de la misma y su frecuencia, no tanto la intrínseca como sí la de repetición de los pulsos 
(PRF). Se han diseñado por tanto protocolos de insonificación para investigar este hecho en 
nuestros experimentos. 
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En este experimento se ha empleado una de las configuraciones más comúnmente usadas: 
colocando el transductor en contacto directo con la base de una placa de cultivo comercial y con el 
cultivo adherido a la base del pocillo. Dada la altura finita del líquido de cultivo que se emplea, la 
presencia de interfaces supone múltiples reflexiones de la onda. Como se ha mostrado en el 
Capítulo 3, este hecho modifica el campo acústico previsto para el caso de propagación libre, por lo 
que su caracterización en las condiciones de experimentación es fundamental. Por todo esto, el 
primer objetivo del presente trabajo es el de, caracterizar el campo acústico para nuestras 
insonificaciones.  
En base a los resultados obtenidos en los experimentos con fibroblastos se proponen hipótesis 
para explicar los mecanismos de interacción de los US y los organismos celulares cuando la acción 
es únicamente de tipo mecánico. Así, se explica, dependiendo de las condiciones de 
experimentación y los parámetros del pulso de US que se emplea, cuáles son los mecanismos de 
interacción de este tipo de radiación y cómo afectan a un organismo celular, en concreto en este 
caso, un fibroblasto.  
Se han llevado a cabo insonificaciones con dos tipos de protocolos distintos con US de 1.9 MHz. 
El primero de ellos consiste en un pulso largo (200 ciclos) similar a los comúnmente empleados en 
terapia y que, dadas sus dimensiones espaciales (≈ 154 mm), implica la aparición de un campo 
estacionario en el volumen finito del pocillo (3 ml, ≈ 7.7 mm). El segundo protocolo emplea un 
pulso muy corto (5 ciclos, ≈ 3.9 mm), menos frecuente en este tipo de estudios. Este tipo de 
insonificación se asemeja más a un tratamiento de ondas de choque (SW, Shock Wave), pero de 
muy baja amplitud (del orden de MPa frente a las decenas de MPa de estos últimos, ya que la 
pretensión no es causar daño en las células). Para cada uno de estos protocolos se ha estudiado el 
efecto de variar un parámetro diferente (amplitud de presión para el caso de pulsos largos y PRF 
para el de pulsos cortos).  
Los trabajos revisados en esta misma línea, es decir, que producen o simulan la interacción de 
una onda de tipo ultrasónico con diferentes tipos celulares, muestran que los mecanismos de la 
radiación no térmicos que esperan encontrarse en un experimento de este tipo incluyen: 
streaming, cavitación y fuerza de radiación [Dyson M]. El conocimiento de las características de 
cada uno de ellos facilita la interpretación de los resultados (véase apartado 4.2 del Capítulo 1 de 
esta Tesis). También es importante conocer los fundamentos de los mecanismos de 
mecanotransducción que poseen las células, que permiten entender cuál es su respuesta a nivel 
fisiológico ante un estímulo mecánico [Wang JHC, Hamill OP, Bao G, Diaz Chiguer D]. Este trabajo 
correlaciona los mecanismos físicos y sus efectos biológicos, para dos situaciones diferentes: campo 









2. Materiales y métodos 
 
2.1 Cultivo celular  
 
El cultivo celular, la deposición de la monocapa en las placas y la medida de viabilidad en los 
pocillos han sido realizados por el Grupo de Biomateriales del ICTP-CSIC.  Las células empleadas son 
fibroblastos obtenidos a partir del tejido de la dermis humano (HDF, Human Dermal Fibroblasts) 
proporcionados por Innoprot®. Las células se cultivan en frascos de poliestireno de 75 cm2 
utilizando como medio de cultivo DMEM (Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium, Sigma-Aldrich) 
suplementado con 10 % de suero fetal bovino (SBF, Gibco), 2 % de L-Glutamina y 1 % de penicilina-
estreptomicina (Sigma-Aldrich), en un incubador a 37 °C y 5 % de CO2. Cuando las células alcanzan 
la confluencia total, son levantadas con tripsina-edta y contadas con Countess™ Automated Cell 
Counter (Invitrogen®) para conseguir una densidad celular de 90000 células/ml. El cultivo se 
siembra en placas comerciales de polyestireno de 12 pocillos redondos de fondo plano, en cuya 
base se adhieren los fibroblastos, creciendo hasta formar una monocapa durante 24 horas. Las 
células son insonificadas a continuación. 
 
Transcurridas estas 24 horas se cambia el medio de cultivo con 3 ml de medio fresco (DMEM), 
para asegurar que la distancia de la interfaz de líquido-aire, donde tiene lugar una reflexión 
prácticamente total del campo acústico (Г= 0.9994), sea siempre la misma y garantizar la 
reproducibilidad de los resultados. Las placas se mantienen en el incubador a una temperatura de 
37 °C y 5 % de CO2 durante todo el estudio, salvo cuando se extraen de la cámara de cultivo y se 
llevan al laboratorio para ser insonificadas, permaneciendo ese tiempo a temperatura ambiente (≈ 
22 °C). Para comprobar que este hecho no influye significativamente en la tasa de crecimiento de 
las células, se mantiene siempre una placa en el incubador y se le hacen las medidas de viabilidad a 
las horas y días en las que se miden también las placas tratadas, siendo así una medida de control 
para comprobar que no se están introduciendo alteraciones por el cambio de temperatura durante 
la insonificación. No obstante, por seguridad, los resultados de los grupos tratados siempre se 
comparan con el grupo de control de cada placa, que ha sido expuesta a las mismas condiciones 
ambientales que los insonificados. 
 
2.2 Configuración experimental 
 
El transductor que se ha empleado consta de un resonador piezoeléctrico PZT-4 con forma de 
disco de 25 mm de diámetro y de frecuencia nominal de 2 MHz. El disco de PZT-4 se monta en un 
cilindro metálico hueco. La FTE en las condiciones de trabajo de este transductor es de 1.9 MHz. 
Para la transmisión del pulso de excitación, se conecta a un generador de funciones (HP 8116 A) y a 
un amplificador de potencia (AR 100A250A RF Power Ampl.). El voltaje en bornes que está siendo 
transmitido al transductor es medido con un osciloscopio (Tektronix TDS210) y se cuantifica en este 
capítulo en unidades de amplitud pico-pico (Vpp).  
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La configuración experimental que se emplea consiste en la colocación de la placa de cultivo 
sobre la superfice emisora del transductor, en contacto directo. Para optimizar el acoplamieno y la 
transmisión del campo acústico se emplea una fina capa de gel intermedia entre el transductor y la 
placa (Aquasonic 100, Parker Lab. Inc). El uso de una plantilla con marcas de posicionamiento 
asegura que la colocación del transductor en cada pocillo es la misma en experimentos sucesivos. 
La tapa de la placa se mantiene siempre colocada, lo cual garantiza la esterilidad. Un esquema y la 
situacion real para una insonificación en el laboratorio pueden verse en la Fig.4.1. 
A B     
Fig. 4.1: (A) Esquema y (B) situación real de la configuración experimental. 
2.3 Protocolos de insonificación 
 
Se han llevado a cabo dos tipos de insonificación. El primer grupo de insonificaciones, Protocolo 
A, emplea pulsos que constan de 200 ciclos de 1.9 MHz y se varía la intensidad de los mismos, con 
amplitudes de la onda de presión que alcanzan los 770 kPa y disminuyen hasta un factor 10. El PRF 
es de 1 kHz y se mantiene por tanto un valor de DC del 10 %. Éste tipo de insonificación se asemeja 
a los tratamientos convencionales de terapia pulsada empleados en la actualidad (TUS). 
En el segundo grupo, Protocolo B, se usan pulsos muy cortos, pero más intensos. En este caso se 
excita el transductor con un pulso de solo 5 ciclos y se varía la PRF con la que se emiten desde 0.1 
ms hasta los 100 ms. Este tipo de onda se asemeja más al modo de insonificación de los 
tratamientos de ondas de choque de tipo radial (RSW), sólo que en nuestro caso se emiten 
amplitudes de presión un orden de magnitud menores (≈ 1 MPa).  
Una idea ilustrativa de ambos protocolos, A y B, así como un ejemplo representativo de la 






Fig. 4.2: (A) Esquema y (B) onda de presión acústica 






Fig. 4.3: (A) Esquema y (B) onda de presión acústica 
dentro del pocillo para el Protocolo B. 
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Para los tratamientos del Protocolo A, el valor de la presión acústica alcanza una situación 
estacionaria (Fig.4.3A). Para los del Protocolo B, puede considerarse que se propaga en el medio 
una onda que sufrirá múltiples reflexiones y que conforme avanza irá mostrando los efectos de la 
difracción (Fig.4.3B). 
Se ha comprobado que el nivel de presión en un pocillo cercano a otro que se insonifica es 
despreciable. En cada experimento, una de las columnas (3 pocillos) siempre se mantiene como 
control y cada uno de los 9 pocillos restantes recibe en cada caso un tratamiento diferente, 
llevándose a cabo de manera similar en 3 placas. De esta manera, una de las placas se emplea para 
el análisis de los efectos producidos a las 24 horas (24 h), otra para el análisis a las 48 horas (48 h) y 
la tercera se analiza a los 7 días (7 d). 
 
2.4 Caracterización del campo acústico  
 
En el capítulo anterior de esta tesis se propone una sistemática a seguir para caracterizar de 
forma correcta el campo acústico que se tiene en este tipo de experimentos (Apartado 6 del 
Capítulo 3). Siguiendo los pasos propuestos, se realizan las medidas en el laboratorio con 
dispositivos específicos para la determinación de los parámetros en las condiciones de 
experimentación, como son: 
- Medida de la impedancia eléctrica del transductor con un analizador de impedancias 
(Agilent 4294A). 
- Medida de la amplitud de vibración en la dirección transversal a la superficie del transductor 
cuando emite en aire. Para esto se emplea un interferómetro láser (Polytec OFV 50000). 
- Medida de la amplitud de presión y adquisición de la señal acústica con un hidrófono de 
aguja calibrado de 0.6 mm de diámetro activo (DAPCO 54389). Para una frecuencia de 2 MHz se 
tiene para este hidrófono una sensibilidad de 1.66 µV/Pa. Para el registro y la visualización de la 
señal que se tiene se emplea un osciloscopio (Teledyne Lecroy  Wavesurfer 3024). 
- Medida con una balanza de fuerza de radiación de la potencia, W [IEC 61161 1.3:2013]. 
- Medida del incremento de temperatura que se está produciendo en el pocillo durante las 
insonificaciones con un termopar (PTFE Type K, TM Electronics UK). 
Por otro lado, se llevan a cabo simulaciones con el software de simulación de COMSOL Multyphysics 
5.2a. El transductor se simula como una apertura plana circular de 25 mm de diámetro. Los 
parámetros para propiedades acústicas de cada uno de los materiales que componen el diseño de 
la configuración experimental son los mismos que los recogidos en la Tabla 3.3. 
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2.5 Medida de la viabilidad 
 
Tras su insonificación, las placas se introducen de nuevo en el incubador y se cultivan hasta su 
extracción para el análisis de los efectos producidos. Este análisis consiste, en primer lugar, en 
medir la viabilidad con el ensayo de AlamarBlue®. Este parámetro da cuenta de la cantidad de 
células viables en el momento de la medición. Se basa en que el compuesto activo, resazurim, es un 
indicador redox que cambia de color en respuesta a la reducción química del medio de cultivo que 
ocurre como consecuencia del crecimiento y proliferación de las células. Se detecta por 
fluorescencia (460 /630 em/ex) en un lector de placas (Biotek Synergy HT) [Nakayama GR] 
Para la correcta interpretación de los resultados se ha de tener presente que esta medida es 
resultado de un promedio del estado global del cultivo y es dependiente de la población total del 
mismo. Para el caso de los fibroblastos, es conocido que cuando hay menor densidad de individuos, 
el metabolismo promedio de cada uno es mayor por su tendencia a la replicación. De esta manera, 
la viabilidad promedio por individuo es más alta cuando son pocos que cuando casi toda la 
monocapa se ha formado. Para una alta densidad poblacional se produce lo que se conoce como 
inhibición de crecimiento por contacto [Abercrombie M], que consiste en la disminución de la 
capacidad proliferativa de los fibroblastos y su metabolismo individual.  
Cada experimento se realiza varias veces (al menos dos) y los resultados para la viabilidad de los 
mismos tratamientos se calculan de la forma media ± desviación estándar de todas ellas. 
 
2.6 Microscopía óptica: Número de células, superficie de ocupación y morfología 
Tras medir la viabilidad se realiza un tintado del cultivo con cristal violeta (Sigma-Aldrich). A los 
tiempos establecidos se fijan las células con glutaladehido al 2 % en agua durante 10 minutos. 
Transcurrido este tiempo se lavan con PBS (Buffer Salino de Fosfato, pH 7.4), se añade una solución 
al 10 % de cristal violeta (CV) en PBS y se deja en oscuridad durante 15 minutos a 37 °C. 
Posteriormente se elimina el exceso de CV con agua y se deja secar a temperatura ambiente. Las 
células vivas que hayan sobrevivido a los tiempos de medida quedan teñidas de un color violeta 
pudiendo observar su morfología con un equipo de microscopia óptica (Nikon Eclipse 50i). 
Para la adquisición de las imágenes se emplean los objetivos de 10x y 20x. En cada caso se 
incluye una barra de color que especifica la escala de cada imagen que se muestra en este trabajo. 
El color blanco indica la equivalencia con un tamaño de 200 µm y el rojo corresponde a 50 µm. 
Se adquiere una imagen de cada pocillo en al menos 5 localizaciones separadas una distancia de 
2 mm. La posición del objetivo se controla con el movimiento de la pletina donde se sitúa la placa 
mediante ejes x e y calibrados. En cada imagen se realiza un contaje de las células que hay 
presentes y la superficie ocupada por las mismas. Para ello se hace uso de un software de 
tratamiento de imagen (ImageJ®). Los resultados que se obtienen, para cada grupo de imágenes del 
mismo pocillo se muestran de la forma media ± desviación estándar. A modo de ejemplo se ilustra 
en la Fig.4.4 el procedimiento que se lleva a cabo para el estudio de una imagen.  
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Imagen original Conteo celular (n= 141) Superficie ocupada (S= 47.9%) 
   
Fig. 4.4: Ejemplo de la sistemática seguida para el conteo celular y la cuantificación de la superficie ocupada a 
partir de las imágenes de microscopía.  
La visualización de la monocapa con el microscopio óptico permite detectar cambios 
morfológicos. Comparando las imágenes del control con los grupos insonificados se han observado 
modificaciones en los fibroblastos tratados (p.e. individuos más pequeños, prolongaciones más 
estrechas, …). Se recogen en la Fig.4.5 ejemplos ilustrativos, ya que luego se particularizarán las 
conclusiones para cada protocolo.  
A  B  C  
Fig. 4.5: (A) Fibroblasto control, (B) fibroblasto más estrecho y con prolongaciones más largas que el control y (C) 
restos celulares. 
 
3. Campo acústico en la configuración experimental 
 
3.1 Caracterización experimental de la superficie de vibración 
 
Tras diseñar en el laboratorio el transductor, se analiza su comportamiento en emisión. 
 
3.1.1 Medida de la frecuencia óptima de emisión 
 
Se realiza un barrido del módulo de su impedancia eléctrica del transductor para un intervalo de 
frecuencias comprendido entre 1 y 3 MHz. El resultado de la medida se muestra en la Fig.4.6.  
 
Fig. 4.6: Módulo de impedancia de la piezocerámica empleada en las insonificaciones a fibroblastos (PZT-4, 25 
mm de diámetro). El mínimo se encuentra en 1.91 MHz. 






















El mínimo del módulo de la impedancia eléctrica de la piezocerámica se localiza en 1.9 MHz, por 
lo que esa es su frecuencia óptima de emisión y es en ella en la que se decide trabajar. 
 3.1.2 Medida de la distribución de amplitud de vibración en la dirección transversal 
Se mide con interferometría láser la amplitud de vibración en la dirección transversal a la 
superficie de emisión del transductor, cuando éste emite en aire. El resultado del barrido para un 
paso espacial de 0.1 mm y un área de 25 x 25 mm se muestra en la Fig.4.7. En la distribución se 
incluye un círculo blanco que representa el contorno que limita el pocillo que se coloca encima del 
transductor.   
 
Fig. 4.7: Distribución 2D de la amplitud de vibración de la superficie de emisión del transductor. 
Observando la distribución de la Fig.4.7 puede afirmarse que el comportamiento de este 
transductor es próximo al de una apertura plana circular, ya que es bastante homogéneo. Se 
obtienen dos zonas de menor amplitud de vibración (en la parte superior e inferior derecha en la 
Fig.4.7). Estas inhomogeneidades son debidas a la despolarización que sufre la piezocerámica por 
las partes en las que se han realizado los contactos eléctricos en el laboratorio. A partir de esta 
imagen se cuantifica que el área radiante eficiente de este transductor (ERA) es de 3.5  𝑐𝑚2, 
medido como la superficie del mismo que según el barrido de interferometría láser tiene una 
amplitud de al menos un 50 % del máximo.  
Para el estudio de la fase de vibración se adquiere la señal registrada por el interferómetro en 
distintos puntos a lo largo de un diámetro, evitando las zonas despolarizadas. Se realizan 
adquisiciones en un total de 126 puntos con un paso de 0.2 mm y se obtiene el desfase entre ellas 
(Fig.4.8). 
 
Fig. 4.8: Desfase de la señal adquirida en 126 puntos a lo largo de un diámetro del transductor. 
La fase es constante en toda la superficie, salvo en los puntos muy cerca de los extremos. Puede 
afirmarse por tanto que la parte del transductor que insonifica el pocillo vibra en fase.  






















En base a estos resultados, de amplitud y fase, puede considerarse para las simulaciones que 
una primera aproximación al campo acústico transmitido por este transductor se corresponderá 
con el predicho por la teoría para una apertura plana circular de 1.9 MHz de frecuencia de trabajo y 
25 mm de diámetro.  
3.1.3 Medida de la potencia emitida en campo libre 
 
Se dispone en el laboratorio de una balanza de fuerza de radiación calibrada con la que es 
posible establecer la relación entre el voltaje aplicado en bornes al transductor, Vpp (en unidades 
pico-pico), y la potencia registrada, W, en agua, que es el medio que generalmente se emplea para 
realizar esta medida [IEC 61161 1.3:2013]. Los valores que se han obtenido cuando el transductor 
trabaja en modo continuo, se recogen en la Fig.4.9. 
 
Fig. 4.9: Relación entre la potencia registrada en la balanza de fuerza de radiación (W) y el voltaje aplicado (Vpp). 
Ajustando estos valores a una función potencial se obtiene una relación aproximadamente 
cuadrática, como cabe esperar, de la forma: 
𝑊 = 0.0024 ∙  𝑉  2.1037 [𝑊]   (4.1) 
Considerando que el ERA es de 3.5  𝑐𝑚2 se obtiene que la intensidad instantánea promediada 
espacialmente que se emite (𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃) se calcula: 
𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 =
0.0024 ∙  𝑉  2.1037
3.5  𝑐𝑚2
 = 6.85 10−4 ∙  𝑉  2.1037 [𝑊/𝑐𝑚2]    (4.2) 
 
3.2 Simulación de la distribución de la presión acústica  
 
3.2.1 Propagación en campo libre. Correspondencia entre el transductor real y el 
simulado. 
 
El campo acústico del transductor se simula imponiendo un desplazamiento en la dirección 
normal en la apertura plana circular. Es necesario establecer cuál es la amplitud de desplazamiento 
que corresponde a cada voltaje de excitación del transductor en el laboratorio, para luego 
comparar resultados. 
La potencia medida experimentalmente en el apartado 3.1.3 con la balanza de radiación, se 
mide para condiciones de propagación de campo libre, por ello se simula el campo acústico para 
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esta situación. Se calcula con la eq.(3.4) que para una apertura plana circular de 25 mm de 
diámetro y 1.9 MHz la distancia límite del campo cercano, l, cuando emite en medio acuoso es de ≈ 
20 cm. Teniendo esto en cuenta a la hora de diseñar la geometría en la simulación, se obtiene en la 
Fig.4.10A la distribución bidimensional de la amplitud máxima de presión en agua para un valor de 
la amplitud de desplazamiento de 4 nm. Adicionalmente, se representa su valor a lo largo del eje 
axial central (r=0) en la Fig.4.10B.  
A  B  
Fig. 4.10: (A) Distribución 2D de la amplitud de presión máxima de la apertura plana circular de 1.9 MHz y 25 mm, 
con 4 nm de amplitud de desplazamiento en agua. (B) Amplitud de presión en cada punto del eje axial central (r=0). 
Se obtiene en la Fig.4.11  la distribución espacial de 𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃. 
 
Fig. 4.11: Distribución 2D de la intensidad  (𝑰𝑺𝑷𝑻𝑷). 
La integración de esta intensidad en una superficie transversal se corresponde con la potencia 
promediada en la misma. Con los datos de la simulación se calcula esta integral para varias 
distancias. Se representa en la Fig.4.12 la evolución de este parámetro según aumenta la 
profundidad, z.   
 
Fig. 4.12: Evolución de la potencia (W) transmitida por el transductor conforme aumenta la profundidad. 
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Realizando un ajuste del comportamiento de los datos según aumenta z se tiene que siguen una 
tendencia de decaimiento exponencial de la forma: 
𝑊 = 0.8317 𝑒−6 10
−4 𝑧     (4.3) 
Este es el comportamiento esperado debido a la atenuación (eq.1.10). En base a este resultado 
se puede afirmar que la potencia acústica que emite inicialmente el transductor es la que se tiene 
en el origen (z = 0) según la eq.(4.3). En este caso se obtienen 0.83 W. Según esto, este valor 
corresponde con la que se hubiera medido en el laboratorio con el sistema de la balanza de fuerza 
de radiación si se transmite al transductor de la Fig.4.7 una excitación que le provoque un 
desplazamiento transversal en su superficie de 4 nm de amplitud. 
Asumiendo que el área que ocupa el campo acústico es similar al área del transductor de radio r, 
lo cual se cumple muy bien en los primeros mm de propagación (cuando el efecto de la difracción 
todavía no es notorio y no hay lóbulos secundarios) la intensidad instantánea promedio se calcula 
como: 
𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = =   
𝑊 
𝜋 𝑟2
 =  
0.83 𝑊 
𝜋 ∙  (12.5 10−3 𝑚 )2
 ≈ 0.17 𝑊/𝑐𝑚2    (4.4) 
Finalmente, con la relación de la eq. (4.2) entre Vpp e 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 para el transductor real obtenida con 
la balanza de fuerza de radiación puede deducirse el voltaje de trabajo al que corresponden 
experimentalmente los 4 nm de desplazamiento empleados en las simulaciones, de la forma: 
𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 6.85 10








≈  13.8 𝑉𝑝𝑝    (4.5) 
De esta manera, se puede afirmar que los resultados en las simulaciones obtenidos en los que se 
impone al transductor una amplitud de desplazamientos de 4 nm equivalen a que el transductor 
real opere a 13.8 Vpp. 
 
3.2.2 Emisión continua en la configuración experimental. 
Se simula el campo acústico cuando se coloca el transductor en contacto con la base de un 
pocillo, como se dispone en la configuración de nuestros experimentos. El pocillo contiene una 
altura de líquido de cultivo de 7.7 mm (≈ 3 ml) y el transductor tiene un diámetro mayor que las 
dimensiones del pocillo (𝐷𝑝 = 22.2 𝑚𝑚 < 𝐷2𝑀𝐻𝑧 = 25 𝑚𝑚). La distribución de presión que se 
obtiene para el caso de emisión continua, cuando se alcanza una situación estacionaria, se muestra 











Fig. 4.13: Distribución 2D de la amplitud de presión 
máxima dentro del pocillo cuando el transductor vibra 
con 4 nm de amplitud de desplazamiento. 
 
 
Fig. 4.14: Puntos con un factor ≥ 2 de amplitud de 
presión respecto al máximo para campo libre (140 kPa). 
 
Para este caso se alcanzan presiones en algunos puntos del medio de cerca de 2.2 MPa. En 
comparación con los máximos de 140 kPa de la distribución calculada en la Fig.4.10 para el caso de 
campo libre, esto supone que hay puntos con una presión acústica cerca de un factor 15 mayor 
cuando se confina el campo en el pocillo, en condiciones de emisión continua. En la Fig.4.14 se 
representan las zonas que tienen al menos un factor 2 o más de presión acústica respecto del 
máximo para el caso de propagación en campo libre (P ≥ 140 kPa). Estos puntos se localizan en la 
zona cercana al eje de propagación, como cabe esperar dada la simetría circular del problema. 
En nuestro caso la monocapa de fibroblastos está adherida a la base de la placa y es en esa zona 
donde interesa conocer bien la distribución transversal, calculada en la Fig.4.15.  
 
Fig. 4.15: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima en la base del pocillo cuando el transductor vibra con 
4 nm de amplitud de desplazamiento. 
Se obtiene una distribución de presiones con un patrón anular y con zonas con una presión de 
hasta 480 kPa. Para un desplazamiento de 4 nm se calcula que la onda que se emite en agua es de 
70.5 kPa, por lo que los 480 kPa máximos alcanzados suponen un incremento de un factor 6.8.  
Puesto que en los experimentos con fibroblastos no se emplea emisión continua sino pulsada se 
realiza también la simulación de la propagación de un pulso corto en el sistema, de manera que no 










3.2.3 Emisión de un pulso corto en la configuración experimental. 
Se diseña un pulso de excitación del transductor como el mostrado en la Fig.4.16 con una forma 
similar a la que se tiene en el caso experimental cuando se excita el transductor con  5 ciclos de 1.9 
MHz. 
 
Fig. 4.16: Pulso del desplazamiento impuesto a la superficie del transductor en la simulación para un pulso corto. 
Como puede verse en la Fig.4.16, este pulso tiene una amplitud máxima de 4 nm, es decir, según 
la relación en el apartado anterior obtenida, corresponde a una excitación de 13.8 Vpp en el caso 
real. Se estudia la evolución temporal de la presión acústica en sistema durante 15 µs, con un paso 
temporal de 0.1 µs (se calculan 150 instantes en total). Dada la velocidad de propagación del sonido 
en el líquido de cultivo (𝑐 =  1543 𝑚/𝑠), el pulso recorre en ese tiempo, t, una distancia 
aproximada de ≈ 23 mm. 
En el tiempo de simulación tienen lugar dos reflexiones completas del pulso: la primera en la 
interfaz de aire y la segunda en la base del pocillo. Al comienzo (≈ 25 µs), los primeros ciclos se 
transmiten al medio con la forma de una onda plana que avanza en la dirección axial. Al llegar a la 
superficie (≈ 88 µs) se produce la interferencia cerca de la superficie entre los ciclos que avanzan y 
los que se reflejan en la interfaz, aumentándose la presión hasta el doble en los planos de 
interferencia constructiva. La onda acústica continúa propagándose en sentido opuesto hasta 
volver a encontrarse con la base del pocillo, donde de nuevo se producirá la reflexión (≈ 125 µs). A 
medida que avanza, el pulso estará cada vez más afectado por la difracción y deja de tener la forma 
de un frente plano. Para ilustrar este comportamiento, se muestran en la Fig.4.17 las distribuciones 
bidimensionales de presión máxima en el pocillo para los diferentes instantes descritos. 
25 µs 88 µs 125 µs 
 
Fig. 4.17: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima para diferentes instantes cuando el transductor 
emite en el pocillo un pulso como el de la Fig.4.16.  
El registro de la evolución temporal de la presión acústica en un punto situado a 1 mm de la 











Fig. 4.18: Evolución temporal de la amplitud de presión en un punto a 1 mm de la superficie. 
Observando la amplitud del primer paquete se obtiene que la onda acústica que sale del 
transductor tiene una amplitud de 88 kPa. Esto supone un aumento de un factor 1.2 respecto de la 
onda plana que se transmite en agua (de 70.5 kPa).  
 
3.3 Medidas experimentales de la distribución de presión acústica dentro del pocillo 
Aunque las herramientas de simulación ayudan a visualizar qué es lo que ocurre con el campo 
acústico y dan cuenta de las distribuciones que cabe esperar, es necesario verificarlas en el 
laboratorio. Las medidas de la dosis en las condiciones experimentales otorgan al investigador un 
conocimiento real del tratamiento que se aplica para luego extraer conclusiones en sus resultados. 
Por ejemplo, en base a la distribución de campo acústico, se puede predecir dónde es esperable el 
mayor efecto y justificar inhomogeneidades en zonas dentro del mismo pocillo. Se realizan las 
medidas con los pulsos que se aplican en los protocolos de insonificación diseñados para los 
experimentos con fibroblastos.  
3.3.1 Insonificación con un pulso largo (Protocolo A) 
Algunos autores sugieren el valor de 𝑃𝑟𝑚𝑠 (eq.(1.14)) como un buen parámetro para cuantificar 
la dosis, dado que considera variaciones de la amplitud durante la duración completa del pulso y da 
cuenta de un promedio [Secomski W]. Para conocer su distribución bidimensional, se adquiere el 
valor 𝑃𝑟𝑚𝑠 de un pulso de 200 ciclos en un plano transversal, registrando la señal adquirida con un 
hidrófono situado a 1 mm de la base del pocillo, sin llegar al contacto para evitar dañar el sensor. 
En el barrido, se emplea un paso de 0.1 mm y en total se analiza una superficie dentro del pocillo de 
14 x 14 mm. La medida se realiza en las mismas condiciones que los experimentos, es decir, con 3 
ml de líquido. El resultado de la distribución obtenida se muestra en la Fig.4.19. 
 
























Se obtiene que, en toda la superficie, entre los puntos de máximo 𝑃𝑟𝑚𝑠  y los mínimos, hay un 
factor 4. El promedio de 𝑃𝑟𝑚𝑠  en la distribución es de un factor 0.52 respecto del máximo. El mayor 
efecto cabe esperarse en la zona más intensa de la Fig.4.19, que corresponde con el lado izquierdo.  
A pesar de que para una apertura circular se predice una distribución anular, es evidente que 
ésta se ve afectada en el caso real por ciertos factores que hacen que no se obtenga una simetría 
circular perfecta. Posibles causas atribuibles a este hecho son: la no completa uniformidad en la 
eficiencia de la cerámica (Fig.4.7), que la interfaz entre el líquido y el aire no es del todo plana 
debido al menisco, pequeñas inclinaciones del sistema debidas, p.e., a inhomogeneidades en la 
capa de gel, … Todos estos factores afectan a la interferencia que se produce y la alejan del caso 
ideal simulado. Este hecho evidencia de nuevo la importancia de realizar medidas del campo 
acústico en las condiciones experimentales reales.  
Para comprobar que la distribución de los demás parámetros de la señal acústica se puede 
considerar similar a la de la Fig.4.19 se realiza un barrido de la señal a lo largo de dos diámetros, 
perpendiculares entre sí y se calcula el valor de: densidad de energía, valor medio, valor rms y valor 
máximo. En total se cubre un diámetro de 18 mm y el paso con el que se registra la señal es de 0.1 
mm (se realizan un total de 181 adquisiciones en cada línea). En los gráficos de la Fig.4.20 se 





Fig. 4.20: Valor de la integral, media, rms y máximo de la amplitud de la señal de presión acústica registrada en 
unidades relativas al máximo en cada caso. 
Dada la similitud entre todas las curvas obtenidas se puede aproximar que las distribuciones 
bidimensionales que cabe esperar son similares a las de la Fig.4.19 para los máximos de presión, el 
valor medio y la integral de la señal, que es equivalente a la densidad de energía. 
A continuación, se adquiere la señal colocando el hidrófono sobre los puntos mostrados en la 
Fig.4.21. De nuevo se procura que el sensor esté lo más cerca posible de la base del pocillo y que se 
tengan las mismas condiciones que en los experimentos. 






















Fig. 4.21: Representación de los puntos sobre los que se adquiere la señal acústica. 
Para estas adquisiciones, se aplica al transductor un voltaje en bornes de 10 Vpp y 200 ciclos de 
1.9 MHz. En la Fig.4.22 se muestran dos de las once señales adquiridas dentro del pocillo.  
A  B  
Fig. 4.22: Ejemplos ilustrativos de las señales adquiridas, para un pulso de excitación del transductor de 10 Vpp y 
200 ciclos en el punto (A) 0 y (B) 4 de la Fig.4.21. 
De cada señal se extraen  los valores del máximo de presión, 𝑃𝑚𝑎𝑥 , y la densidad de energía, 𝜌𝐸. 
Se obtienen así los gráficos de la Fig.4.23. Cabe mencionar que la 𝑃𝑚𝑎𝑥  corresponde al valor de 
máxima amplitud del pulso completo, y dado que es resultado de interferencias múltiples, puede 
situarse en la parte central si nos encontramos en un punto de interferencia constructiva 
(Fig.4.22A), o bien en el comienzo de la señal si la interferencia es destructiva (como ocurre en el 
caso de la Fig.4.22B).  
A   B  
Fig. 4.23: Valores de (A) amplitud de presión máxima y (B) densidad de energía en las 11 posiciones del hidrófono 
ilustradas en la Fig.4.21, para un pulso de excitación del transductor de 200 ciclos y 10 Vpp. 
Para una excitación de 10 Vpp la intensidad que emite el transductor según la eq.(4.2) es de 0.09 
W/𝑐𝑚2. Según la eq.(1.9) esto corresponde a la emisión de una onda acústica en agua de 51.5 kPa y 
de 62 kPa dentro del pocillo (según el incremento de un factor 1.2 estimado en el apartado 3.2.3 en 
base a los resultados de simulación al confinarse el campo). Experimentalmente, para el pulso de 
200 ciclos se tiene que para, 10 Vpp, se alcanzan 𝑃𝑚𝑎𝑥  de hasta 256 kPa, es decir, un factor 5 mayor 
que si se considera la amplitud original en agua y un factor 4.1 mayor que la que se tiene 
originalmente en el pocillo. Este incremento es menor que el factor 6.8 obtenido en la simulación 





























tomadas en el modelo. Este factor es muy próximo al factor 4 que se propone en el capítulo 
anterior para un caso parecido. 
En cuanto a la integración, se tienen señales con una 𝜌𝐸 promedio de 8.01 10
−4  𝑚𝐽/ 𝑚𝑚2, 
siendo la máxima de 17 10−4  𝑚𝐽/ 𝑚𝑚2 y la mínima un factor 11.8 menor, de 1.44 10−4  𝑚𝐽/ 𝑚𝑚2. 
Puesto que la 𝑃𝑚𝑎𝑥  mínima registrada es de 109 kPa, que es mayor que los 62 kPa transmitidos, se 
puede afirmar que la interferencia que se produce intensifica la amplitud de la onda respecto de la 
original en ciertos instantes y en las posiciones estudiadas. 
 
3.3.2 Insonificación con un pulso corto (Protocolo B) 
Se dispone en el laboratorio el sistema para realizar la medida de la señal acústica cuando se 
excita el transductor con un pulso corto, de 5 ciclos. La señal adquirida con el hidrófono a 1 mm de 
la superficie se muestra en la Fig.4.24. Se aplica al transductor un voltaje en bornes de 18 Vpp. 
 
Fig. 4.24: Señal adquirida para un pulso de excitación del transductor de 5 ciclos de 18 Vpp. 
La onda que se registra tiene una amplitud inicial máxima de 121 kPa. Dada la proporcionalidad 
que existe, se estima que para un Vpp de 13,8 Vpp se transmite al medio una amplitud de 93 kPa en 
la superficie, cercanos a los 88 kPa obtenidos en la simulación, con el desplazamiento de 4 nm 
equivalente (Fig.4.18). La variabilidad es aceptable dadas las diferencias entre el modelo de 
simulación y el caso real.  
La amplitud del segundo paquete es menor en el caso real comparada con la simulación 
(Fig.4.18). Esto es justificable por la difracción real que no es perfectamente simétrica y por la 
directividad del hidrófono.  
Siguiendo con la metodología llevada a cabo para el pulso largo, se adquiere la señal con el 
hidrófono de aguja en los once puntos mostrados en la Fig.4.21. Al transductor se le aplica una 
excitación de 10 Vpp y 5 ciclos de 1.9 MHz. Se muestra en la Fig.4.25 un ejemplo ilustrativo de la 
señal que se adquiere. 
 
Fig. 4.25: Señal para un pulso de excitación del transductor de de 10 Vpp y 5 ciclos en el punto 0 de la Fig.4.21. 
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En la señal registrada se aprecian sucesivos paquetes de pulsos correspondientes a las reflexiones 
de la onda en las interfaces. Si se compara con la señal que se obtenía en el capítulo anterior para 
el transductor comercial (Fig.3.15A) en ese caso hay menos reflexiones. Esto es debido a que el 
transductor comercial es globalmente un reflector bien acoplado al poliestireno 
Tras adquirir cada una de las señales acústicas, en la Fig.4.26 se muestran los resultados de 
calcular  la 𝑃𝑚𝑎𝑥  y 𝜌𝐸 en todas ellas. 
A   B  
Fig. 4.26: Valores de (A) amplitud de presión máxima y (B) densidad de energía en las 11 posiciones del hidrófono 
ilustradas en la Fig.4.21, para un pulso de excitación del transductor de 5 ciclos y 10 Vpp. 
Según los datos se tiene que para una excitación de 5 ciclos y 10 Vpp se alcanzan 𝑃𝑚𝑎𝑥  de entre 
69 kPa y 84 kPa. Puesto que el valor de la onda original se calcula que es de 67 kPa, la presión 
acústica se ve incrementada hasta un factor 1.3, debido a la interferencia en la base. El promedio 
de todas las 𝑃𝑚𝑎𝑥  es de 76 kPa. La 𝜌𝐸 promedio es de 1.03 10
−5  𝑚𝐽/ 𝑚𝑚2, siendo la máxima de 
1.57 10−5  𝑚𝐽/ 𝑚𝑚2 y la mínima un factor 3.2 menor, de 0.49 10−5  𝑚𝐽/ 𝑚𝑚2.  
Comparando las distribuciones de las Fig.4.23 y Fig.4.26 se puede concluir que cuando se realiza 
la adquisición de la señal a lo largo de un diámetro de un pulso con pocos ciclos (5) la variación 
espacial de la señal es menor que en el caso de un número de ciclos grande (200). Para el pulso 
corto la diferencia entre los valores extremos de 𝑃𝑚𝑎𝑥  es de un factor 1.2, mientras que para el 
largo alcanza un factor 2.3. En cuanto a la 𝜌𝐸, para el pulso corto, la diferencia máxima es de un 
factor 3.2, mientras que para el pulso largo alcanza un factor 11.8. 
3.4 Comparación de los parámetros dosimétricos obtenidos  
En la Tabla 4.1 se recopilan los resultados que se obtienen en las simulaciones y en las medidas 
experimentales. Para facilitar la comparación se han extrapolado ambas situaciones a un valor de 
voltaje de excitación común, de 10 Vpp.  
Tabla 4.1: Datos que se extraen de las medidas experimentales y de las simulaciones para el transductor de 1.9 








P onda plana que se 
transmite (kPa) 
P máx en la base 
pocillo (kPa) 














Exp. 10  0.30  0.09  51.5 63 84 
256 
(200 c) 
1.6 10−5 17 10−4 
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 Analizando los datos de la Tabla 4.1 se observa que: 
(i) Para un mismo voltaje, Vpp, la potencia, W, que transmiten el transductor usado y la 
apertura circular simulada es menor para el primero. Esto se debe a que el ERA es un 29 % menor 
que la superficie total como consecuencia de la presencia de zonas despolarizadas por los contactos 
eléctricos (véase Fig.4.7). Esto justifica la disminución del 32 % en el valor de W. Esta diferencia 
desaparece cuando se promedia la potencia total emitida entre el ERA, para obtener la intensidad 
(𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴). Los valores son similares en ambas situaciones. 
 
(ii) Cuando se alcanza el estado estacionario, la presión máxima en la base del pocillo es un 
factor 1.4 mayor en la simulación que en la medida en el laboratorio con un pulso de 200 ciclos. La 
diferencia se debe a las aproximaciones consideradas en la simulación (emisión continua, 
paralelismo de la interfaz, …).  
3.5 Parámetros dosimétricos de los protocolos aplicados en los experimentos de 
insonificación de una monocapa de fibroblastos  
En la configuración experimental, cuando se emite un pulso de 200 ciclos y una PRF de 1 ms (DC 
= 10 %) se observa que a partir de cierto voltaje de excitación del transductor (≈ 30 Vpp) es 
apreciable a simple vista la vibración de la superficie del líquido y, por tanto, la distribución de la 
presión acústica sobre la monocapa de fibroblastos cambia radicalmente, apareciendo además 
flujos caóticos por todo el medio. Este efecto ya ha sido reportado por otros autores y se produce 
como consecuencia de la rotura de la tensión superficial del líquido por la presión ejercida sobre su 
superficie debida a la fuerza de radiación [Cinbis C]. En experimentos previos se ha observado que 
para este voltaje se obtienen ya efectos dañinos en el cultivo celular, por lo que se establece como 
el tratamiento de mayor amplitud para los experimentos del Protocolo A. A partir de éste, se fijan 
tres niveles de presión acústica: el máximo, con 30 Vpp, (Muy Alta Presión, MAP), una quinta parte, 
con 6 Vpp, (Alta Presión, AP) y un décimo, con 3 Vpp, (Baja Presión, BP).  
Para el pulso de 5 ciclos se pretende que el estímulo, a pesar de ser muy corto en el tiempo, sea 
de alta presión acústica. Por ello se decide excitar el transductor con 120 Vpp. De esta manera se 
transmite al medio una onda progresiva de amplitud de hasta 1.01 MPa. Manteniendo esta misma 
amplitud, lo que se va a ir variando entre tratamientos es la frecuencia de repetición con la que se 
emiten estos pulsos (PRF) desde la 0.1 ms hasta 100 ms, según el caso. En base a la bibliografía 
revisada para los casos de estudios in vitro en los que se varía la PRF de las insonificaciones, se 
diseñan dos tipos de experimentos: 
- Protocolo B1: en todos los tratamientos se mantiene el mismo tiempo total de insonificación 
(300 s) y se va variando la PRF de los pulsos, desde 1 ms, a 10 ms y a 100 ms. En consecuencia, cada 
vez se emite un número total de pulsos menor. 
 
- Protocolo B2: en todos los tratamientos se mantienen el mismo número total de pulsos 
aplicados (60.000), y por tanto la energía total trasmitida. La PRF varía desde 0.1 m a 1 ms, y, en 
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consecuencia, se ha de modificar el tiempo que dura el tratamiento desde los 6 s a 60 s, 
respectivamente. 
En la bibliografía en estudios de insonificación in vitro de cultivos celulares no hay un parámetro 
estándar para la cuantificación de la dosis que se encuentra. Generalmente los parámetros usados 
para cuantificar la dosis acústica son: la intensidad, la amplitud de presión y la densidad de energía. 
Las relaciones para calcular los mismos en nuestros protocolos en base a las medidas realizadas en 
los apartados anteriores de este trabajo se muestran a continuación. 
- La intensidad emitida por el transductor (𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃). Para este caso se calcula con la eq.(4.2). 
 
-  Valor de la presión acústica máxima que se registra en la base del pocillo (𝑃𝑚𝑎𝑥) y la 
intensidad a la que equivale (𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃). Estos parámetros corresponden a valores puntuales en las 
condiciones de experimentación. Se calculan, a partir de las medidas mostradas en la Tabla 4.1 en 
las que se obtiene que para una excitación de 10 Vpp la 𝑃𝑚𝑎𝑥  registrada es de 256 kPa para el pulso 
largo y de 84 kPa para el pulso corto. Con estos datos, el valor máximo de presión se calcula como 
(ver valores en las Tablas 4.2, 4.3 y 4.4): 
 
𝑃𝑚𝑎𝑥  200 𝑐𝑖𝑐𝑙𝑜𝑠 [𝑘𝑃𝑎] = 25.6 ∙ 𝑉𝑝𝑝     (4.6) 
𝑃𝑚𝑎𝑥  5 𝑐𝑖𝑐𝑙𝑜𝑠 [𝑘𝑃𝑎] = 8.4 ∙ 𝑉𝑝𝑝    (4.7) 
 
La 𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 se obtiene a partir del valor de la 𝑃𝑚𝑎𝑥  aplicando la eq.(1.15). 
 
- Valor de la densidad de energía del pulso completo, 𝜌𝐸 , teniendo en cuenta todas las 
reflexiones que se producen. Puesto que es conocido que la distribución no es homogénea se dan 
los valores de la 𝜌𝐸 máxima que cabe encontrarse en la base ( 𝜌𝐸 𝑚𝑎𝑥) y del promedio de todas las 
señales que se registran a lo largo de un diámetro ( 𝜌𝐸 ̅̅ ̅̅ ) en base a los valores obtenidos para una 
excitación de 10 Vpp (Fig.4.23B y 4.26B). Cabe recordar la dependencia cuadrática de este 
parámetro con la amplitud de presión y, por tanto, con el voltaje de excitación. Se tiene para ambos 
protocolos las relaciones (ver valores en las Tablas 4.3, 4.4 y 4.5): 
 
𝜌𝐸 𝑚𝑎𝑥 200 𝑐𝑖𝑐𝑙𝑜𝑠 [𝑚𝐽/𝑚𝑚
2] = 17 10−6  ∙ 𝑉𝑝𝑝2      (4.8) 
𝜌𝐸 𝑚𝑎𝑥 5 𝑐𝑖𝑐𝑙𝑜𝑠 [𝑚𝐽/𝑚𝑚
2] = 1.57 10−7  ∙ 𝑉𝑝𝑝2     (4.9) 
 
𝜌𝐸 ̅̅ ̅̅  200 𝑐𝑖𝑐𝑙𝑜𝑠 [𝑚𝐽/𝑚𝑚
2] = 8.01 10−6  ∙ 𝑉𝑝𝑝2     (4.10) 
𝜌𝐸 ̅̅ ̅̅  5 𝑐𝑖𝑐𝑙𝑜𝑠 [𝑚𝐽/𝑚𝑚
2] = 1.03 10−7  ∙ 𝑉𝑝𝑝2     (4.11) 
 
- Valor de la densidad de energía total ( 𝜌𝐸 𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙) en función del número de pulsos, n, que se 
han emitido durante todo el tiempo que dura cada tratamiento, calculada como: 
 
𝜌𝐸 𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙  [𝑚𝐽/𝑚𝑚
2] =  𝜌𝐸 ̅̅ ̅̅  ∙ 𝑛     (4.12) 
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Con estas relaciones propuestas se particularizan los parámetros según el protocolo. Los valores 
dosimétricos resultantes para cada uno de los tratamientos se recogen en la Tabla 4.2 (Protocolo A) 
Tabla 4.3 (Protocolo B1) y Tabla 4.4 (Protocolo B2). 
























MAP 30 200 1 300 300 103 880 770 19.25 15.3 10−3 7.21 10−3 2163 
AP 6 200 1 300 300 103 30  154 0.77 6.12 10−4 2.88 10−4 86.4 
BP 3 200 1 300 300 103 7 77 0.19 1.53 10−4 0.72 10−3 21.6 
 
Tabla 4.3: Parámetros de insonificación de los tratamientos del Protocolo B1, en el que varía la PRF del pulso y se 
























1msx300 120 5 1 300 300 103 16.2 1.01 33.1 2.26 10−3 1.48 10−3 444 
10msx300 120 5 10 300 30 103 16.2  1.01 33.1 2.26 10−3 1.48 10−3 44.4 
100msx300 120 5 100 300 3 103 16.2 1.01 33.1 2.26 10−3 1.48 10−3 4.4 
 
Tabla 4.4: Parámetros de insonificación de los tratamientos del Protocolo B2, en el que varía la PRF del pulso y se 
























0.1msx6 120 5 0.1 6 60 103 16.2 1.01 33.1 2.26 10−3 1.48 10−3 88.8 




4.1 Protocolo A: Variación de la amplitud de un pulso largo 
 
En la Fig.4.27 se muestran las medidas de la viabilidad del cultivo respecto del control 
transcurridas 24 h, 48 h y 7 d tras el tratamiento. Los resultados corresponden a un promedio de 
datos de entre al menos 2 y hasta 5 experimentos diferentes.  
 
Fig. 4.27: % Viabilidad respecto del control en los grupos insonificados con el Protocolo A, a las 24 h, 48 h y 7 d. 
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En los resultados puede observarse una disminución significativa y gradual de la viabilidad 
respecto del control a las 24 h. Ésta pasa del 91 % al 88 % y al 74 % conforme se aumenta la 
intensidad para los tratamientos de BP, AP y MAP, respectivamente.  
Transcurridas 48 h tras la insonificación, el cultivo que ha recibido más intensidad, el de MAP, 
sigue teniendo una viabilidad significativamente menor que el control, del 69 %, mientras que los 
otros dos grupos se recuperan (viabilidad del 96 % y del 95 % para BP y AP respectivamente). Este 
hecho es una indicación de que en el grupo de MAP se tienen, a las 24 h, células apoptóticas que no 
han logrado recuperarse y terminan muriendo en 48 h.  
A los 7 d, todos los grupos muestran valores de viabilidad sin diferencias significativas respecto al 
control, pero con promedios mayores en el caso de AP y BP, del 103 %.  
En base a estos resultados, se concluye que: conforme se ha aumentado la intensidad, el 
número de células lisadas o que han sufrido apoptosis en las primeras 24 h tras la irradiación 
aumenta conforme aumenta la intensidad de la insonificación y que para el caso de más alta 
intensidad parte de la población sigue muriendo transcurridas 24 h tras el tratamiento, mientras 
que los demás grupos se recuperan y proliferan a tasas mayores que el control. 
Tras la primera medida de viabilidad, a las 24 h, se realiza un tintado para facilitar la visualización 
con un microscopio óptico de la monocapa de fibroblastos, que queda adherida a la base. Como se 
explica en el apartado 2.6 de este capítulo, se realiza un conteo de las células que hay presentes, 
siguiendo la metodología mostrada en la Fig.4.4. Para cada grupo (control, MAP, AP y BP) y para 
cada experimento se toman al menos 5 imágenes en puntos diferentes del pocillo. A partir de las 48 
h, la confluencia del cultivo es tal (> 80 % en todos los casos) que el conteo no es fiable por estar 
muchas células empaquetadas (véase Fig.4.28B). A los 7 d toda la monocapa está completa y hay 
incluso varias capas superpuestas (véase Fig.4.28C). Por ello, sólo se analizan los datos de las 
imágenes del cultivo transcurridas 24 h tras el tratamiento.  
 
A  B  C  
 
Fig. 4.28: Estado del cultivo para el caso control (A) a las 24 h (B) a las 48 h y (C) a los 7 d, tras la insonificación. 
En la Fig.4.29 se muestra, en %, el número de células que hay presentes a las 24 h en cada 
cultivo teniendo como referencia el conteo obtenido para el grupo control (cuyo valor corresponde 
con el 100 %).  
Capítulo 4 






Fig. 4.29: % Número de células en los grupos insonificados con el Protocolo A, a las 24 h. 
En concordancia con los resultados de viabilidad a las 24 h (Fig.4.27), se obtiene una disminución 
significativa del número de células presentes en la superficie del pocillo en los grupos insonificados. 
Los datos reflejan pérdidas del 51 %, 18 % y 20 % para los tratamientos de MAP, AP y BP 
respectivamente. Las células que contribuyen al conteo están vivas en el momento de producirse la 
tinción, ya que las que están muertas no se quedan adheridas. Según los datos obtenidos, el grupo 
de MAP refleja una reducción mucho más significativa respecto de los otros dos, quedando incluso 
por debajo de la confluencia original. En los grupos de AP y BP, a pesar de obtenerse una 
disminución respecto del control, no se obtienen diferencias significativas entre ellos. Esto es 
razonable si se tiene en cuenta que entre los tratamientos de MAP y AP hay un factor 10 y 2 en 
amplitud de presión respecto al de BP y, en consecuencia, un factor 100 y 4 en intensidad, 
respectivamente.  
Se concluye por tanto que conforme se ha aumentado la intensidad, se ha producido una mayor 
disminución del número de individuos remanentes en el cultivo como consecuencia de la muerte 
de parte de la población al sufrir lisis o bien apoptosis en las primeras 24 horas. 
En las mismas imágenes en las que se realiza el conteo de los fibroblastos se promedia también 
la superficie ocupada por los mismos, como se ilustra en la Fig.4.4. Los resultados obtenidos para la 
fracción de la superficie total de la base de la placa que se encuentra ocupada en cada caso se 
muestra en la Fig.4.30. 
 
Fig. 4.30: % Superficie ocupada por los fibroblastos en los grupos insonificados con el Protocolo A, a las 24 h. 
La tendencia de la superficie ocupada por los fibroblastos es la misma que para el caso del 
número de individuos, con una ocupación del 37 %, 59 % y 62 % frente al 76 % del control para los 
casos de MAP, AP y BP, respectivamente. Puede afirmarse por tanto que conforme se aumenta la 
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intensidad de la insonificación la confluencia de la monocapa de fibroblastos a las 24 horas es 
menor. 
En base a los datos mostrados, el resultado de las insonificaciones del Protocolo A aparenta 
tener un efecto inicial dañino en el cultivo. Esta suposición se confirma si se analiza la morfología de 
los grupos tratados y se compara con los individuos sanos que hay en el control. Se muestran en la 
Tabla 4.5 imágenes de los restos celulares presentes en los grupos de MAP, consecuencia del daño 
producido. 















Las imágenes de microscopía muestran también cambios morfológicos en los grupos de AP y BP. 
Se recogen en la Tabla 4.6 imágenes representativas del estado del cultivo en la zona de mayor 
intensidad acústica para todos los casos, transcurridas 24 horas tras la insonificación. 
Tabla 4.6: Muestra representativa del estado del cultivo para los grupos del Protocolo A  24 h tras el tratamiento, 
en la zona más afectada por los US según la distribución de la Fig.4.19. 

















Al no ser la insonificación del cultivo homogénea, los efectos que se observan tampoco. En un 
mismo pocillo de los tratados con US se distinguen zonas en las que hay una muy baja densidad 
poblacional y con fibroblastos dañados y zonas en las que aparenta no haber efecto. Observando 
en la Fig.4.19 la distribución de presión acústica en la base del pocillo para un pulso como el 
empleado en estos experimentos, cabe esperar que, en las imágenes tomadas en las zonas de 
máxima amplitud (en este caso el centro y el lado izquierdo), sea donde más efecto se tiene. Entre 
zonas próximas se encuentran caídas del 50 % en la amplitud de presión, lo que corresponde a 
intensidades de la cuarta parte, por lo que es justificable que el efecto en los fibroblastos sea 
diferente. 
Comparando las imágenes de la Tabla 4.6 se observan restos celulares en los grupos 
insonificados, así como una morfología más irregular y fibroblastos más estrechos y con las 
prolongaciones más alargadas y finas que en el grupo control. La membrana de las células que 
aparecen en las imágenes está íntegra, pues son células viables. En las zonas de menor densidad de 
población puede verse que los fibroblastos están desorientados, si bien esto puede ser 
consecuencia de que no se ha alcanzado una confluencia poblacional tal que active en las células 
los mecanismos de reorganización de su citoesqueleto para adecuarse al de sus vecinas, propiedad 
que caracteriza a esta línea celular [Abercrombie M]. 
En algunos experimentos realizados se produce el efecto mostrado en la Fig.4.31. Para la 
intensidad alta (AP) ocurre que incluso transcurridos 8 días tras el tratamiento hay zonas en las que 
la monocapa no crece, correspondientes a las zonas de mayor amplitud de presión acústica. Estas 





Fig. 4.31: Comparación entre la distribución relativa del valor 𝑷𝒓𝒎𝒔 para una señal de 200  ciclos y el resultado de 
la tinción a los 8 d tras la insonificación. El barrido corresponde a un área de 14 x 14 mm y el diámetro del pocillo es 
de 22.2 mm. 
 
4.1.1 Discusión e interpretación de los resultados 
 
Los resultados obtenidos para este tipo de tratamiento (pulsos de 200 ciclos de 1.9 MHz, PRF de 
1 kHz y DC del 10 %) sugieren que hay un efecto dañino que aumenta conforme se aumenta la 
intensidad de los US.  
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Para descartar que se esté produciendo el daño celular por un incremento de temperatura en el 
medio debido a la absorción de los US, se realizan medidas del calentamiento que se produce en el 
líquido del pocillo en las mismas condiciones del tratamiento para el que la intensidad es mayor 
(MAP). Puede afirmarse que, si para éste se desprecian los efectos térmicos como agentes líticos, 
en los demás, de menor intensidad, también. El registro térmico de un termopar situado en la base 
del pocillo cuando se aplica el tratamiento de MAP se muestra en la Fig.4.32.  
 
Fig. 4.32: Registro del incremento de temperatura en la posición en la que se sitúa el cultivo celular (base del 
pocillo) durante la insonificación de mayor intensidad (MAP). 
En base a los datos obtenidos, se estima que el cultivo sufre un incremento de temperatura de 
cerca de 4 °C. Se conoce que la máxima temperatura que las células pueden soportar sin sufrir 
daños es de 45 °C, que supone el umbral a partir del cual el calentamiento es nocivo [O’Brien WD]. 
Si la temperatura inicial del cultivo es de 37 °C, esto implica que debe alcanzarse un incremento 
térmico de, al menos, 8 °C. Al extraer las placas del incubador y exponerlas a temperatura ambiente 
durante las insonificaciones (no se emplea baño térmico), la temperatura del cultivo desciende de 
los 37 °C durante unos minutos. Teniendo esto en cuenta y considerando que el máximo 
incremento de temperatura que se va a alcanzar es de 4 °C y éste dura sólo unos segundos (en el 
instante en el que se apaga el transductor la temperatura comienza volver a descender como 
puede observarse en la Fig.4.32) puede descartarse el efecto térmico como el responsable del daño 
celular para nuestros experimentos. 
Entre los efectos dañinos para las células que se reportan en la bibliografía De Deyne PG et al 
observan un efecto lítico en fibroblastos debido a la rotura de la membrana plasmática con 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 =
 1 W/𝑐𝑚2 y DC del 20 %, junto con aberraciones cromosómicas en los grupos insonificados [De 
Deyne PG]. En otro trabajo del mismo área, Udroiu I et al reportan un efecto genotóxico y un 
aumento en la permeabilidad de la membrana plasmática en fibroblastos con intensidades de 
𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 < 0.1 W/𝑐𝑚
2, del orden de las aquí empleadas (𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 =  𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃  ∙ 𝐷𝐶) [Udroiu I 2014]. En un 
estudio posterior, este mismo autor hace referencia también a daño genómico y fallos en la síntesis 
de ADN en fibroblastos con intensidades 𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 = 0.3 W/𝑐𝑚
2 [Udroiu I 2018]. Kondo T et al 
atribuyen al fenómeno de cavitación la degradación y menor síntesis de ADN observada para 
𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 = 0.8 W/𝑐𝑚
2 [Kondo T]. Jia Y et al obtienen una disminución de la viabilidad, daño en las 
membranas y la peroxidación de lípidos de la misma con intensidades de hasta 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 =  0.75 
W/𝑐𝑚2  [Jia Y]. Hu Y et al observan perforaciones en la membrana plasmática con tan sólo un pulso 
de 10 ciclos con picos de presión de 0.85 MPa debido al colapso de micronúcleos cavitantes 
artificialmente introducidos [Hu Y]. Feng Y et al sugieren en su estudio que para intensidades muy 
altas (𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 = 10 𝑊/𝑐𝑚
2) se produce la lisis las células en tiempos del orden del minuto, mientras 
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que para intensidades más bajas (𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 = 3 𝑊/𝑐𝑚
2) se están desencadenando mecanismos de 
apoptosis, es decir, se producen en las células cascadas de señalización que las llevan a una muerte 
posterior programada [Feng Y].  
En nuestros experimentos se obtiene una disminución en la viabilidad y en el número de 
individuos asociados a un daño físico en la célula, observable con el microscopio, compatible con 
que también se hayan originado aberraciones en el ADN que deriven en apoptosis. Puesto que se 
emplean intensidades de hasta 𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 =  1.9 W/𝑐𝑚
2, nos encontramos con valores que en la 
bibliografía ya han reportado tanto daño en la membrana como una síntesis errónea de ADN, lo 
cual lleva a los fibroblastos a la muerte. Este hecho justifica los resultados. 
Sin embargo, no todas las consecuencias que se han observado en estudios in vitro de 
fibroblastos insonificados son dañinas. Oliveira PD et al obtienen una mayor proliferación en 
fibroblastos tratados con 𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 = 0.5 W/𝑐𝑚
2 y DC de entre el 10 % y el 20 %, parámetros del orden 
de los usados este estudio para AP y BP [Oliveira PD]. Atribuyen este hecho a efectos no térmicos, 
responsables de la estimulación del transporte de sustancias y aumento de la permeabilidad de la 
membrana plasmática, descartando que se esté produciendo su rotura. Cárdenas Sandoval RP et al 
también detectan una mejora en la curva de crecimiento cuando insonifican con 𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 = 1 W/𝑐𝑚
2 
y DC del 50 %, atribuyéndolo al efecto de la señal mecánica de compresión transmitida a las células, 
que conlleva una señal química y desencadena la transmisión al medio de sustancias que aumentan 
la proliferación [Cárdenas Sandoval RP]. Este resultado concuerda con el estudio llevado a cabo por 
Mortimer AJ et al en el que demuestran que una 𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 = 0.5 y hasta 1 W/𝑐𝑚
2 con un DC del 20 % 
aumenta la permeabilidad y el consumo de calcio (Ca) en los fibroblastos [Mortimer AJ].  Webster 
DF et al afirman que los US con intensidades de 𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 = 0.5 W/𝑐𝑚
2 y DC del 20 % aumentan en los 
fibroblastos la síntesis de proteínas [Webster DF 1978] y de colágeno [Webster DF 1980], 
observando cambios morfológicos en la membrana y en el retículo endoplasmático, que no 
suponen la muerte celular ya que no detecta variación en el número de células. Atribuyen sus 
resultados al fenómeno de cavitación y lo demuestran disminuyendo el efecto observado al 
aumentar la presión hidrostática externa. 
Una de las posibles causas de las diferencias entre los trabajos publicados es que las condiciones 
de insonificación (configuración experimental y parámetros acústicos) no son las mismas. Se 
encuentra que hay autores que enriquecen el medio con burbujas de tamaño óptimo (agentes de 
contraste para ecografía), que se ha demostrado que potencian la cavitación y aumentan, p.e. la 
transfección [Chen Y] o el daño en la membrana celular [Miller DL 1998]. Por otro lado, la 
sensibilidad de los cultivos a este tipo de insonificación depende del tipo de células que se tienen e 
incluso del momento del ciclo celular en el que éstas se encuentran. Incluso emplear un cultivo en 
suspensión o una monocapa adherida al pocillo puede alterar el resultado. La probabilidad de 
interacción con las burbujas presentes en el medio es diferente, o el hecho de que haya una 
superficie rígida en contacto con las células modifica las consecuencias, como hipotetiza Zhang Y et 
al en su estudio tras demostrar que en suspensión hay mejor tasa de transfección y mayor 
viabilidad que para el caso de células adheridas [Zhang Y (1) 2012].  
Capítulo 4 





El mecanismo no térmico concreto por el cual se desencadena la acción terapéutica de los 
ultrasonidos todavía no está claro. Entre los efectos no térmicos asociados a la acción de la presión 
acústica sobre un cultivo celular, pueden distinguirse [Dyson M]: 
(i) La acción de la fuerza de radiación. 
(ii) La interacción de la onda con la célula, más concretamente con su membrana plasmática y 
con los receptores de presión que en ella se encuentran (mecanorreceptores). 
(iii) La interacción de la onda con los micronúcleos de gas (burbujas) naturalmente disueltos en 
el medio y que daría lugar a los fenómenos de cavitación. 
En cuanto a la fuerza de radiación (i), la magnitud de ésta puede aproximarse como [Beissner K]:  
𝐹𝑟𝑎𝑑 =  
2 ∙ 𝑊
1480 𝑚/𝑠
    (4.13) 
En nuestros experimentos se obtiene que la máxima potencia empleada en los experimentos 
corresponde a: 
𝑊𝑚𝑎𝑥 =  𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 𝑚𝑎𝑥  ∙ 𝐸𝑅𝐴 =  𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 𝑚𝑎𝑥  ∙ 𝐷𝐶 ∙ 𝐸𝑅𝐴 ≈ 0.88 𝑊/𝑐𝑚
2  ∙  0.1 ∙ 3.5 𝑐𝑚2 ≈ 0.31 𝑊    (4.14) 
En base a esto, para las potencias con las que se han trabajado (𝑊 < 1 W), según la eq.(4.13), la 
𝐹𝑟𝑎𝑑  es del orden del mN, que corresponde, en áreas de 𝑐𝑚
2 como las que se tienen, a presiones 
del orden de 10 Pa. Éstas no son mucho mayores que las que se asocian a procesos biológicos como 
p.e. el flujo sanguíneo (0.1-4 Pa) [Davies PF]. 
Según el modelo para una bicapa lipídica de Leontiadou H et al, la tensión requerida para 
generar un poro en una membrana es de ≈ 38 mN/m [Leontiadou H]. Esta estimación es del orden 
de los 12 mN/m propuestos como tensión crítica para producir lisis en la membrana de las células 
del músculo esquelético según Morris CE et al [Morris CE]. Esto implica que las tensiones que 
provocan la lisis celular son del orden de varios mN/m al producir la separación de los componentes 
de la bicapa, cuya distancia máxima antes de separarse y crear el poro del orden de los nm. La 















= 38 ∙ 106 𝑃𝑎    (4.15)  
El resultado implica que son necesarias fuerzas del orden de decenas de MPa para dar lugar a la 
rotura de la membrana plasmática. Esto descarta que la fuerza de radiación sea responsable de 
posibles daños en la membrana.  
Sin embargo, el fenómeno que sí que es atribuible a la fuerza de radiación es el desplazamiento 
observado durante el tratamiento de mayor intensidad (MAP) de la superficie de la interfaz líquido-
aire y que provoca una vibración visible de la misma [Cinbis C]. El valor de la tensión superficial del 
agua es de 0.073 N/m, por lo que para romper el estado de equilibro de una superficie como la del 
pocillo, del orden del cm, se precisa una fuerza de: 
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= 7.3 𝑃𝑎    (4.16)  
Es decir, del orden de las decenas de Pa, que son las que se tienen. 
En cuanto al punto (ii), relacionado con la interacción de la propia onda de US con la célula, 
pueden distinguirse los siguientes mecanismos: 
- Generación de una estimulación mecánica de la membrana plasmática de la célula como 
consecuencia de los cambios de presión que sufre al interaccionar con la onda de US (y que 
provocan su compresión y elongación).  
 
- Recepción del estímulo de presión por parte de los mecanorreceptores (integrinas o canales 
mecanosensibles) situados en la membrana y que desencadenan una reacción en la célula de tipo 
mecanoquímica (p.e apertura de canales iónicos de cierto tipo o ajustes y reorganizaciones en el 
citoesqueleto [Wang JHC, Hamill OP, Bao G, Diaz Chiguer D]). Este proceso es conocido como 
mecanotransducción.  
Según el modelo de “bilayer sonophore” de Krasovitski B et al, la respuesta dinámica de la 
membrana ante una onda de US es inmediata y conlleva la oscilación sinusoidal de la bicapa, de 
manera que ambos extremos se separan y aproximan sucesivamente una distancia proporcional a 
la amplitud de la onda de presión [Krasovitski B]. Esto puede llevar a la fragmentación de la 
membrana o bien a la aparición de poros. En este sentido es importante tener en cuenta que, para 
la misma amplitud de presión, el desplazamiento producido será inversamente proporcional a la 
frecuencia de la onda, por lo que cabe esperar que frecuencias menores sean más efectivas en lo 
que respecta a esta interacción.  
Dadas las dimensiones de la longitud de onda de los US (≈ 0.77 mm) y el tamaño de las células (≈ 
µm), éstas reciben el estímulo de presión como una variación de la presión hidrostática externa. Los 
estudios previos que hablan del efecto de la aplicación de una presión hidrostática mantenida en el 
tiempo sobre cultivos celulares reportan retraso en el crecimiento [Healey C], cambios en la tasa de 
síntesis de sustancias [Smith RL], aumento en los niveles de Ca intracelular [Matsuo T], 
despolarización de la membrana [Wright MO] o alteraciones en el citoesqueleto [Wu MJ]. Las 
presiones que se emplean en estos estudios son como máximo del orden de la decena del MPa 
[Tworkoski E]. Aunque coinciden con las presiones registradas con el hidrófono en nuestro 
experimento, estos trabajos suponen una aplicación de presión constante y mantenida que nada 
tiene que ver con lo que provocaría una onda de US oscilante y pulsada.  Aun así, el hecho de que 
las células alteren su crecimiento cuando son sometidas a presión hidrostática con esos órdenes de 
magnitud lleva a pensar que los mecanorreceptores de su membrana son sensibles a las mismas, lo 
cual sí es interesante para nuestro estudio. 
Es conocido que el citoplasma celular se comporta con material poroso viscoelástico e 
incompresible, y los tiempos que tarda en readaptarse morfológicamente a un cambio de presión 
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son del orden de varios segundos [Thoumine O]. Dado que en nuestro caso se trabajan con ondas 
de frecuencia propia del orden de µs y PRF de ms, si se produce un cambio morfológico con el pulso 
de presión no da tiempo a que la célula se adapte (p.e. mediante flujos de líquido a través de la 
membrana). 
La mecanotransducción ocurre de manera jerárquica en todos los niveles (membrana-
citoesqueleto-núcleo), de manera que la aplicación de una fuerza externa local puede llegar a 
afectar a la funcionalidad de la célula en tiempos del orden de milisegundos, que es lo que tardan 
en desencadenarse las mecanorrespuestas [Diaz Chiguer D]. En los trabajos de investigación acerca 
del mecanismo de mecanotransducción que se genera con la aplicación de señales ultrasónicas en 
fibroblastos, se han realizado estudios con técnicas de baja intensidad (LIPUS), por debajo de los 
umbrales de cavitación. En su trabajo, Atherton P et al trata de identificar los efectos tempranos en 
fibroblastos, tras aplicarles un tratamiento con US de 1.5 MHz de LIPUS con 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 =  30 mW/𝑐𝑚
2, 
un DC del 20 % y una PRF de 1 kHz [Atherton P]. Concluye que el estímulo mecánico producido por 
el LIPUS es detectado por las proteínas de vinculina, que actúan como mecanorreceptoras y 
desencadenan procesos que conllevan un incremento en la endocitosis y el aumento de movilidad 
celular, resultado fundamental para el proceso de recuperación tisular, ya que las células han de 
migrar a la zona afectada. Otros autores encuentran que con tratamientos similares se activan los 
receptores de integrina  (mecanorreceptores que transmiten el impulso mecánico entre la matriz 
extracelular y los fibroblastos) [Zhou S], se aumenta la síntesis de HGF [Mostafa NZ], un factor de 
crecimiento que promueve la activación y diferenciación de células satélite [Miller KJ], se activan 
proteínas Rac1, involucradas en la regeneración tisular [Roper J], o que aumenta el consumo de Ca 
y la permeabilidad de la membrana [Domenici F], en este último caso  con 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 de tan solo 19.3 
mW/𝑐𝑚2 pero DC del 75 %.  
En nuestros tratamientos se ha trabajado con 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 de entre 88 mW/𝑐𝑚
2 y 0.7 mW/𝑐𝑚2, en el 
orden de los valores promedio empleados en los estudios de LIPUS que han evidenciado la 
activación de receptores involucrados en la mecanostransducción, pero teniendo valores 
instantáneos de intensidad más altos en nuestro caso, por lo que se espera que también se den 
este tipo de mecanismos. Por lo tanto, en nuestras insonificaciones se activan las proteínas 
mecanorreceptoras de la membrana y en consecuencia aumenta la permeabilidad y la actividad 
sintética de sustancias favorables para la migración y la proliferación de nuevas células. Esto se ve 
reflejado en la recuperación de la tasa metabólica promedio a las 48 h y en que se tienen valores 
más altos respecto del control a los 7 d (Fig.4.27)  
En lo que respecta al tercer efecto no térmico, la cavitación (iii), éste implica la interacción de la 
célula con los micronúcleos de gas disueltos en el medio que oscilan en consecuencia a las 
variaciones de presión. Estas oscilaciones periódicas provocan un microstreaming local sobre la 
membrana mucho más intenso que en el caso de la interacción con la onda (p.e. una burbuja de 3 
µm resonando a 1 MHz amplificaría un factor 6 la presión sobre la membrana y un factor 50 si se 
trabaja con 2.79 MHz, próxima a su frecuencia de resonancia [Krasovitski B]). Este microstreaming 
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da lugar a un fenómeno conocido como sonoporación, que consiste en la apertura de poros en la 
membrana [Lentacker I, Prentice P].  
La cavitación estable crea un movimiento de fluido alrededor de la burbuja que se traduce en un 
microstreaming sobre la membrana celular, pudiendo ser suficiente para provocar poros en las 
membranas como consecuencia del estrés mecánico. Estos poros pueden repararse en el orden de 
decenas de segundos si no son demasiado grandes [Hu Y].  
El fenómeno de cavitación inestable da lugar a presiones y temperaturas locales muy altas, que 
conllevan la liberación de sustancias químicas al medio como son radicales libres o ROS (Reactive 
Oxigen Species) o la aparición de sonoluminiscencia [Miller MW 1996, Suslick KS]. Estas sustancias 
provocan la modulación de canales iónicos de la membrana o su rotura por peroxidación de los 
lípidos de la misma [Stark G], pudiendo llevar a la célula a la muerte. 
Una técnica para confirmar y cuantificar la actividad de burbujas cavitantes en el laboratorio es 
el método de sonoespectroscopía o espectroscopía acústica. Este método consiste en detectar 
modificaciones en el espectro de la señal que se producen debidas a la oscilación e implosión de las 
burbujas en el medio [Brennen CE, Neppiras EA, Tzanakis I, Husseini GA, Frohly J]. Cuando un 
líquido con contenido gaseoso se insonifica es conocido que aparecen componentes ultra y sub 
armónicos, como consecuencia de la oscilación estable de las burbujas. Por otro lado, para detectar 
la cavitación inestable se mide el aumento de nivel de ruido blanco atribuido a la emisión de banda 
ancha producida por las ondas de choque resultantes de las implosiones. En su trabajo, Neppiras 
EA, muestra la dependencia de la amplitud del primer subarmónico (𝑓0/2) y la presencia de ruido 
blanco en la señal espectral en función de la amplitud de la excitación del transductor y, en 
definitiva, de la presión transmitida al medio [Neppiras EA]. Puede concluirse que la aparición de 
𝑓0/2 es abrupta y coincide con el umbral para que lo haga también el ruido blanco (véase Fig.4.33). 
Esto indica que, para su caso, los umbrales de la cavitación estable e inestable coinciden. 
 
Fig. 4.33: Amplitud de 𝒇𝟎/𝟐 y del ruido blanco con la corriente de excitación del transductor [Neppiras EA]. 
Para la aparición del componente de 𝑓0/2, es necesario que burbujas con tamaño óptimo para 
que su resonancia sea 𝑓0/2, al excitarse con una frecuencia diferente pero cercana a un múltiplo de 
ésta, oscilen a su frecuencia y contribuyan así a ese componente espectral. Si estas burbujas están 
ya presentes en el medio, el componente de 𝑓0/2 aparecerá antes que el de ruido blanco, pero si 
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no lo están, la causa de que el umbral de 𝑓0/2 y el del ruido coincidan es que es la cavitación 
inestable la responsable de fomentar la aparición de las mismas (mediante la aglomeración de 
núcleos pequeños, la implosión de otros más grandes,…). En estos últimos casos, como es también 
el de nuestro experimento, se necesitan intensidades muy altas para poder detectar el componente  
𝑓0/2 ya que la presión acústica del transductor debe aumentar hasta el límite para la cavitación 
inercial, para que el subarmónico aparezca.  Esto hace que algunos autores sugieran también la 
aparición del componente 𝑓0/2 como evidencia de cavitación inestable [Husseini GA]. Hay trabajos 
que correlacionan los bioefectos dañinos observados en cultivos celulares con la detección de este 
subarmónico, como son, daños en la membrana [Miller DL 1998] o muerte celular [Morton KI]. Para 
nuestro experimento, la cavitación ha de surgir a partir de los micronúcleos naturales, al no 
introducirse agentes de contraste ni otro tipo de burbujas artificiales. Estos micronúcleos han de 
aumentar de tamaño hasta comenzar a oscilar, por lo que es esperable que, si no se llega a los 
umbrales de cavitación inercial no aparezca la componente 𝑓0/2. 
En relación al motivo por el que aparecen los armónicos superiores (2𝑓0, 3𝑓0, …) se conoce que, 
cuando se analiza la vibración de una burbuja bajo la acción de una onda sinusoidal de presión 
basándose en la ecuación de Navier Stokes, los resultados son lineales hasta superarse cierto 
umbral de intensidad. A partir de ahí, aparecen no linealidades como consecuencia de la asimetría 
entre las fases de contracción y dilatación de la burbuja y la subsecuente emisión de ultra 
armónicos en el espectro. Miller DL et al afirma que la emisión del segundo armónico es la más 
evidente a intensidades por debajo de la cavitación inestable [Miller DL 1998]. Por otro lado, Gudra 
T et al observan cambios en el espectro especialmente en el primer subarmónico y el tercer 
armónico [Gudra T]. En nuestro experimento son los micronúcleos presentes naturalmente en el 
medio los que darían lugar a la cavitación. Éstos deben alcanzar, por difusión rectificada, un tamaño 
mínimo para oscilar y dar lugar a los componentes espectrales correspondientes. Puesto que la 
frecuencia de resonancia de una burbuja es inversamente proporcional al radio de la misma, 
burbujas más pequeñas dan lugar a componentes espectrales más altos [Leighton T, Brennen CE, 
Noltingk BE]. Dado que las burbujas van aumentando su tamaño, es esperable que, en primer lugar, 
aparezcan los armónicos más altos, p.e. segundo y tercero antes que, p.e. el subarmónico.   
Teniendo esto en cuenta, se han realizado medidas de sonoespectroscopía en las mismas 
condiciones en las que se han llevado a cabo las insonificaciones de la monocapa de fibroblastos. Se 
ha adquirido la señal de la presión acústica en un punto dentro del pocillo cercano a la localización 
de la monocapa del cultivo celular y se han analizado los cambios en el espectro de esta señal al 
variar ciertos parámetros del tratamiento que se aplica. Para ello, se ha empleado el hidrófono de 
aguja (DAPCO 54389) calibrado utilizado previamente en otros apartados de esta tesis.  
En la Fig.4.34 se muestra, para el caso de un pulso de 200 ciclos, el resultado obtenido para la 
amplitud relativa al armónico fundamental del segundo, 2𝑓0, y tercer armónico, 3𝑓0, en función del 
voltaje en bornes aplicado al transductor, Vpp. Cabe recordar que en los tratamientos del Protocolo 
A, para el caso de BP se aplican 3 Vpp, para el de AP, 6 Vpp y para el de MAP se llega 30 Vpp (véase 
Tabla 4.2). El análisis por lo tanto se realiza con 6 valores de V comprendidos entre los 3 Vpp y hasta 
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los 20 Vpp. Se han llevado a cabo ciclos de aumento y disminución de voltaje de excitación para 
estudiar el fenómeno de histéresis. 
 
Fig. 4.34: Variación de la amplitud relativa de los ultra armónicos 𝟐𝒇𝟎 y 𝟑𝒇𝟎 respecto del armónico fundamental 
𝒇𝟎  para un pulso de 200 ciclos según varía el voltaje aplicado al transductor. 
El hecho de que en la Fig.4.34 el tercer armónico en todos los casos sea mayor que el segundo es 
signo de que estas emisiones no son debidas únicamente a la distorsión no lineal [Duck FA]. En la 
Fig.4.35 se realiza el ajuste de los datos del comportamiento de 𝑓0 y 2𝑓0 según varía la amplitud de 
la onda a una función potencial de la forma 𝑦 = 𝑎 𝑥𝑛. Los parámetros del ajuste se recogen en la 
Tabla 4.7. 
A  B  
Fig. 4.35: Factor de aumento de la componente espectral (A) 𝒇𝟎 y (B) 𝟐𝒇𝟎 respecto del factor que se ha 
aumentado el voltaje aplicado al transductor y ajuste lineal a una función polinómica de los datos. 
Tabla 4.7: Parámetros obtenidos para el ajuste de los datos de la Fig.4.35 a una función de la forma 𝒚 = 𝒂𝒙𝒏. 
Armónico n cuando se incrementa el V n cuando se disminuye el V 
𝑓0 1.0068 1.0549 
2𝑓0 1.8518 1.5536 
 
Si se observa en la Fig.4.35B la evolución de 2𝑓0 en el proceso de histéresis, puede notarse el 
efecto que Frohly et al obtienen en su trabajo: la presencia de 2𝑓0 es mayor en la curva donde se ha 
ido decreciendo el voltaje que cuando éste se va aumentando. Esto es debido a que una vez 
generado en un líquido un estado de cavitación, se necesita menor potencia para mantenerlo 
[Frohly J]. Ésta es otra prueba de que se ha generado cavitación estable. 
Se ha estudiado también la evolución de los dos armónicos superiores a lo largo de la duración 
de la onda tomando ventanas temporales de diferentes de la misma con una excitación de 15 Vpp. 
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La secuencia puede observarse en la Tabla 4.8. En azul se representa el tramo completo y en rojo el 
empleado para el cálculo de la FFT. 
Tabla 4.8: Espectro de la señal de presión acústica adquirida para un pulso de excitación de 15 Vpp y 200 ciclos 
según varía el tramo de la señal que se analiza, centrado en  𝒕𝒄𝒆𝒏𝒕𝒓𝒐. 










La amplitud relativa del segundo armónico respecto la del fundamental (2𝑓0/𝑓0) y la del tercer 
armónico respecto del segundo (3𝑓0/2𝑓0) en función del instante en el que está centrada la señal 
(𝑡𝑐𝑒𝑛𝑡𝑟𝑜) se muestra en la Fig. 4.36. 
A  B  
Fig. 4.36: Variación de la amplitud relativa de los ultra armónicos (A) 𝟐𝒇𝟎/ 𝒇𝟎 y (B) 𝟑𝒇𝟎 /𝟐𝒇𝟎  para un pulso de 200 
ciclos  y 15 Vpp aplicados al transductor según varía el instante en el que está centrada la adquisición (Tabla 4.8). 
Se comprueba en la Fig.4.36A que, desde el comienzo la importancia del componente 2𝑓0 no 
aumenta a medida que se avanza en la señal. Si se debiera al fenómeno de propagación no lineal, 
esta relación debiera cambiar con la distancia de propagación de la onda. Para el caso ideal de una 
onda plana con frecuencia 𝑓0 y de amplitud 𝑃0 que ha viajado una distancia z en un medio con 
velocidad de propagación c, densidad ρ y coeficiente de no linealidad 𝛽, se tendrá una evolución de 
la importancia relativa del segundo armónico con amplitud 𝑃2 que viene dada por [Wallace KD]: 
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𝜋 𝛽 𝑓0 𝑃0 
𝜌 𝑐3
  𝑧  (4.17) 
Se tiene por tanto que la importancia relativa de 2𝑓0 con respecto de 𝑓0 aumenta de forma lineal 
con la distancia y con la amplitud de presión inicial de la onda cuando se trata de no linealidades 
asociadas a la propagación de la onda en el medio. Esto no ocurre en nuestro caso, por lo que, de 
nuevo, se reafirma la implicación de la cavitación estable. 
Al representar el cociente entre 3𝑓0 y 2𝑓0 en la Fig.4.36B se observa que la importancia relativa 
de éste es mayor transcurridos 50 µs. Esto es atribuible a que en ese intervalo temporal la 
cavitación se ha hecho efectiva y estable (superada ya la fase de nucleación). 
Manteniendo el mismo voltaje de 15 Vpp, se han realizado medidas variando el número de ciclos 
desde 20 hasta 400. En la Fig.4.37 se tiene la variación de la amplitud relativa de los armónicos 2𝑓0 
y 3𝑓0 obtenida.  
 
Fig. 4.37: Variación de la amplitud relativa de los ultra armónicos 𝟐𝒇𝟎 y 𝟑𝒇𝟎 respecto del armónico fundamental 
𝒇𝟎  para un pulso de 15 Vpp aplicados al transductor según varía el número de ciclos. 
La amplitud relativa se mantiene aproximadamente constante. Esto indica que, como sugiere 
Atchley AA et al, a partir de un número umbral de ciclos los micronúcleos alcanzan un tamaño 
óptimo y comienzan a oscilar de manera asimétrica, emitiendo estos componentes espectrales. 
Aumentar el tiempo de insonificación (o como en este caso el número de ciclos) supone un 
aumento del tiempo de oscilación, pero no de su intensidad, ya que la amplitud se mantiene 
constante, por lo que la importancia relativa de los ultra armónicos es la misma, como ocurre. 
Cuando el pulso tiene un número muy pequeño de ciclos (< 10) no se ha detectado cavitación en 
el laboratorio a pesar de incrementar el voltaje hasta los 120 Vpp. Sin embargo, el tercer armónico 
aparece con un pulso de 10 ciclos con tan solo un voltaje de 15 Vpp. El segundo armónico emerge 
para este mismo voltaje al aumentar el número de ciclos hasta 20, consecuencia de que se precisa 
de más tiempo al ser las burbujas que oscilan más grandes. Por ello puede afirmarse que, es 
necesario un número umbral de ciclos, cercano a 10, para que aparezcan los armónicos superiores 
en nuestro experimento. Esto se debe a que para un medio sin microburbujas artificiales, como el 
que se tiene, éstas deben surgir a partir de los micronúcleos disueltos naturalmente. Para ello, debe 
darse primeramente la fase de nucleación. A partir de ahí la burbuja comienza a oscilar y crecer 
debido a la difusión rectificada. Entonces, estas burbujas se convierten en unos potenciales agentes 
para producir cavitación e introducir modificaciones en el espectro del campo acústico. Atchley AA 
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et al encuentran también que es necesario un número de ciclos umbral para que puedan darse 
todas las fases de la cavitación y la burbuja pueda implosionar. Basan esta afirmación en que 
obtienen que, para una frecuencia cercana a la nuestra, de 2.3 MHz, a partir de un cierto número 
de ciclos el umbral de presión que se necesita para que aparezca la cavitación inercial es 
independiente de la duración del pulso [Atchley AA]. Confirman la presencia de la cavitación 
inercial a partir de la formación de una nube de burbujas que puede ser detectada debido al 
scatering que provoca en la señal. Esto implica que con esos ciclos ya se ha completado la fase 
inicial de las burbujas para responder ante la onda de presión y colapsan a continuación.  Este 
umbral está en el entorno de los 10 ciclos. Es por tanto  concordante con el número mínimo de 
ciclos con el que se comienza a observar la componente 3𝑓0 en el laboratorio y que se ha 
establecido en nuestro caso como límite para el comienzo de la oscilación estable. 
Según todo lo anterior, puede afirmarse que: 
- No hay evidencias de cavitación inercial para ninguno de los tratamientos, pues el nivel de 
ruido de las señales no se ve alterado y tampoco se detecta la aparición del componente 𝑓0/2.  
- Con un pulso largo, de 200 ciclos, con tan solo un voltaje en el transductor de 3 Vpp ya se 
observa la presencia del componente 3𝑓0 y ésta es mayor que la del 2𝑓0, lo cual sólo se justifica en 
este caso con la presencia de cavitación estable. La intensidad del fenómeno aumenta con la 
amplitud de presión del campo. 
- Con un pulso corto, de 5 ciclos, no hay evidencias de cavitación pues se ha visto que se 
precisa de un número de ciclos umbral, en el entorno de 10, para que los micronúcleos 
naturalmente disueltos en el medio den lugar a la misma. 
La segunda afirmación implica que el umbral para el efecto de cavitación estable está incluso por 
debajo de las amplitudes del caso de BP (𝑃𝑚𝑎𝑥 = 77 𝑘𝑃𝑎). Esto puede reafirmarse con los cálculos 
teóricos de Lewin PA et al para el umbral a partir del cual se provoca difusión rectificada, y por 
tanto crecimiento y oscilación de una burbuja, que, para micronúcleos de frecuencia de resonancia 
mayor que la de la onda aplicada, da resultados en el orden de 100 kPa [Lewin PA]. Esta afirmación 
también se fundamenta en estudios como el de Hauser J et al que obtienen mayor actividad 
endocitótica en fibroblastos con presiones máximas de sólo 100 kPa [Hauser J], sin observar daño 
aparente ni cambios estructurales en la membrana salvo la aparición de vesículas. Los autores 
sugieren que la causa es la cavitación, pero no lo demuestran. En este trabajo se ha medido que 
con esos umbrales es posible que la cavitación sea la responsable del incremento de la endocitosis.  
Según todo lo mencionado hasta ahora, además del efecto atribuible al fenómeno de cavitación, 
durante los 300 s que dura cada tratamiento, las células interaccionan con la propia onda de US. Si 
el streaming que se genera es lo suficientemente fuerte, esta interacción mecánica genera 
perforaciones o poros en la membrana. Adicionalmente, los mecanosensores dentro de la 
membrana y del citoesqueleto desencadenan mecanismos físico-químicos en consecuencia a este 
estímulo de presión recibido. La consecuencia final de la combinación de todos estos efectos sobre 
la célula (cavitación y streaming) es: un daño irreparable, físico o genómico, que le lleva a la 
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apoptosis, o, si sobrevive, un aumento de su metabolismo como consecuencia de una mayor 
permeabilidad, el flujo de iones, … Esto concuerda con los estudios revisados en los que en los 
grupos celulares insonificados se secretan al medio más sustancias (proteínas, colágeno, …) o que 
tienen un consumo de Ca mayor, como le ocurre a Webster DF et al o Tsukamoto A et al, en cuyos 
trabajos sí se demuestra que la consecuencia de los resultados es la cavitación (en el primer caso 
por la supresión del efecto cuando se aumenta la presión hidrostática externa [Webster DF 1978, 
Webster DF 1980]  y en el segundo con medidas de sonoespectroscopía que detectan la aparición 
del componente 𝑓0/2 [Tsukamoto A]). 
En los experimentos llevados a cabo en nuestro laboratorio se ha obtenido para todos los casos 
(MAP, AP y BP) una disminución del número de individuos y de la viabilidad del cultivo en las 
primeras 24 h (véase Fig.4.27 y Fig.4.29). La densidad de fibroblastos en el caso de MAP es incluso 
menor que aquella con la que se inicia el experimento, por lo que es evidente que se produce lisis 
debido a los altos niveles de presión transmitidos en las zonas de máxima amplitud (𝑃𝑚𝑎𝑥 =
770 𝑘𝑃𝑎) y que dan lugar a fenómenos lo suficientemente intensos de cavitación para provocar 
daño irreparable en los fibroblastos. Cabe mencionar que, para un cultivo de estas características, 
el hecho de que la caída en viabilidad no sea tan significativa como la caída en número de células es 
esperable, pues es conocido que cuando la monocapa se va completando, se reduce la capacidad 
de proliferación y el metabolismo por el mecanismo de inhibición de crecimiento por contacto 
[Abercrombie M].  
Por otro lado, para los casos de AP y BP la disminución de viabilidad e individuos en las primeras 
24 h se ve prácticamente recuperada a las 48 h. Se conoce que el tiempo de duplicación de este 
tipo de línea celular está en el entorno de las 48 h [Angello JC]. Se tiene por tanto que el efecto que 
se produce para estos casos es reparable ya que estos fibroblastos ralentizan su crecimiento en las 
primeras 24 h debido a daño producido por los US, pero los remanentes son capaces de proliferar, 
incluso a tasas mayores que el control, al tener valores similares a éste a las 48 h. Incluso, los datos 
de viabilidad a los 7 d sugieren que hay más actividad metabólica (103 % respecto del control para 
ambos casos). Esto no les ocurre a los fibroblastos del grupo de MAP, que siguen muriendo 
transcurridas 24 h. Las imágenes de microscopía reafirman estas hipótesis teniendo en cuenta que 
en el grupo de MAP se observan claramente zonas con fibroblastos muy dañados y que no van a ser 
capaces de proliferar (véase Tabla 4.5). En los grupos de AP y BP la aparición de individuos tan 
dañados es menos frecuente y se concentra en las zonas en las que la amplitud del transductor era 
mayor (véase Tabla 4.6). 
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4.2 Protocolo B: Variación de la PRF de un pulso corto 
 
En este segundo grupo de tratamientos a pesar de que lo que se transmite inicialmente al medio 
es un solo pulso de US, los fibroblastos situados en la base reciben un estímulo con varios paquetes 
adicionales, de amplitud y forma diferente, debidos a las reflexiones en las interfaces (véase 
Fig.4.25). En base a las medidas realizadas para este caso, puede afirmarse que se insonifica el 
cultivo con pulsos de 53 µs de duración, con amplitud máxima de 1.01 MPa y una densidad energía 
media de  1.48 10−3 𝑚𝐽/𝑚𝑚2 (Tabla 4.3 y 4.4).  
En la Fig.4.38 se muestran los resultados para las medidas de la viabilidad respecto del control 
24 h, 48 h y 7 d tras el tratamiento en los pocillos insonificados con B1. Los resultados 
corresponden a un promedio de datos de entre al menos 2 y 3 experimentos diferentes.  
 
Fig. 4.38: % Viabilidad respecto del control en los grupos insonificados con el Protocolo B1, a las 24 h, 48 h y 7 d. 
No se observa una disminución significativa de la viabilidad a las 24 h en ningún caso, por lo que 
puede concluirse que esta modalidad de tratamiento no causa lisis. A las 48 h los tres grupos tienen 
valores similares que se encuentran ligeramente por debajo del control (98 %, 97 % y 97 % para PRF 
de 1 ms, 10 ms y 100 ms, respectivamente). Aunque la disminución no es muy notable, estos datos 
sugieren que se ralentiza ligeramente el crecimiento en todos los casos al ser algo menores los 
valores que a las 24 h. A los 7 d todos los grupos tienen valores cercanos al control, siendo el de 100 
ms el mayor (103 %). El resultado resulta interesante si se tiene en cuenta que, a pesar de darse un 
factor 100 más de pulsos entre los tratamientos extremos (PRF = 1 ms o 100 ms), el efecto logrado 
no es muy diferente (ralentización a las 48 h y posterior recuperación). Estos resultados sugieren 
que una PRF mayor logra mayor efecto. 
Para investigar este hecho, se diseña otro protocolo (B2) en el que se emite el mismo número 
total de pulsos (60.000) y se varía la PRF. Para ello se aumenta el tiempo total de insonificación 
conforme se separan (pasando de 6 s a 60 s para PRF de 0.1 ms y 1 ms, respectivamente). En la 
Fig.4.39 se muestran los resultados para las medidas de la viabilidad respecto del control 24 h y 48 
h tras los tratamientos de este protocolo. Los resultados corresponden a un promedio de datos de 
2 experimentos. 
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Fig. 4.39: % Viabilidad respecto del control en los grupos insonificados con el Protocolo B2, a las 24 h, 48 h y 7 d. 
Como ocurre con B1, para estos casos tampoco hay una variación significativa de la viabilidad en 
las primeras 24 h y a las 48 h se puede se ha ralentizado ligeramente el crecimiento, sobre todo en 
el tratamiento de mayor PRF (con una viabilidad del 97 %). 
Siguiendo la misma metodología de trabajo que para los pocillos del Protocolo A, tras la medida 
de la viabilidad a las 24 h se realiza un tintado y posterior lavado de las placas de cultivo para 
visualizar y adquirir las imágenes de los fibroblastos con un microscopio óptico. Los resultados para 
el conteo celular de los pocillos insonificados con pulsos cortos se muestran en la Fig. 4.40. Los 
datos corresponden a un promedio da valores obtenidos de entre al menos 2 y 3 experimentos 
diferentes. 
A  B  
Fig. 4.40: % Número de células respecto del control, medidas a las 24 h, para los casos de: (A) B1, mismo tiempo 
total de insonificación (300 s) y (B) B2, misma energía total (𝝆𝑬 𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍 = 𝟖𝟖. 𝟖 𝒎𝑱/𝒎𝒎
𝟐). 
El resultado del conteo de los fibroblastos presentes en las imágenes microscópicas lleva a 
afirmar que disminuye significativamente el número de células en todos los casos respecto del 
control. En los tratamientos del caso B1 (Fig.4.40A), la disminución ha sido parecida en todos los 
grupos (del 17 %, 20 % y 15 % para PRF de 1 ms, 10 ms y 100 ms, respectivamente) por lo que se 
puede afirmar que ésta no es proporcional al número de pulsos. Sin embargo, en los tratamientos 
del caso B2 (Fig.4.40B), se obtiene que el efecto es mayor para el caso en el que se han dado los 
pulsos más seguidos y la insonificación ha durado tan sólo 6 s (PRF 0.1 ms), para el cual la pérdida 
de individuos es del 14 %. Este resultado sugiere que el aumento de la periodicidad por encima del 
ms produce mayor efecto en cuanto a la pérdida de proliferación, para este tipo de insonificación y 
línea celular. Para el caso de PRF de 1 ms se obtiene una caída en el número de individuos del 4 % 
cuando la insonificación dura 60 s y del 17 % cuando dura 300 s, por lo que el efecto en la 
ralentización del crecimiento es proporcional al tiempo de insonificación.   
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El promedio de la superficie ocupada por los fibroblastos de los Protocolos B1 y B2 a las 24 h, 
calculado en las mismas imágenes, se muestra en la Fig.4.41. 
A  B  
Fig. 4.41: % Superficie ocupada por los fibroblastos, medida a las 24 h, para los casos de: (A) B1, mismo tiempo 
total de insonificación (300 s) y (B) B2, misma energía total (𝝆𝑬 𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍 = 𝟖𝟖. 𝟖 𝒎𝑱/𝒎𝒎
𝟐). 
La tendencia de la superficie ocupada por el cultivo es la misma que en el caso del número de 
células. En todos los casos se obtiene una disminución significativa. Cuando el tiempo que dura el 
tratamiento es el mismo se tienen ocupaciones parecidas, del 69 %, 67 % y 68 % frente al 80 % del 
control, según se pasa de PRF de 1 ms, a 10 ms y 100 ms, respectivamente. Si lo que se mantiene es 
el mismo número total de pulsos, para la PRF menor, de 0.1 ms, se obtiene una ocupación del 70 % 
frente al 87 % del control. Para el otro tratamiento la disminución es menor, del 81 %. 
Para facilitar la interpretación de los resultados se recogen en la Tabla 4.9 los valores medios de 
la viabilidad y el número de células para todos los casos mostrados. 
Tabla 4.9: Valores del % de la viabilidad y el número de células respecto del control para los casos del Protocolo B. 
Grupo Núm. Cel. 24 h Viab 24 h Viab 48 h Viab 7 d 
0.1 ms x 6 s 86 102 100 - 
1 ms x 60 s 94 102 97 - 
1 ms x 300 s 83 101 98 101 
10 ms x 300 s 80 103 97 99 
100 ms x 300 s 85 102 97 103 
 
Se puede afirmar que cuando la PRF es muy baja (< 1 ms), se produce la mayor disminución de la 
ocupación si se tiene en cuenta que tan sólo se mantienen los US durante 6 s. Para PRF más altas la 
comparación entre el caso de 1 ms y 60 s o 300 s muestra que el efecto sobre la proliferación es 
proporcional al tiempo de insonificación. Sin embargo, los datos de los grupos que duran el mismo 
tiempo sugieren que el hecho de usar una PRF en la que los pulsos estén más separados tiene más 
efecto, al lograrse una disminución parecida en el número de células a las 24 h y una viabilidad 
mayor a los 7 d. Que el resultado no sea proporcional al número de pulsos descarta que se esté 
produciendo daño físico. Por tanto, se puede afirmar que pulsos como los de este protocolo, cortos 
y de amplitud máxima del orden del MPa, dan lugar a una reacción en la célula desencadenada por 
el mecanismo de mecanotransducción, por lo que debe profundizarse en su funcionamiento en la 
posterior discusión de estos resultados.  
Capítulo 4 





Como se predice con los datos de viabilidad, el análisis de la morfología de las células en las 
imágenes adquiridas con el microscopio confirma que no hay daño físico en los fibroblastos 
tratados. Se recogen en la Tabla 4.10 y Tabla 4.11 imágenes representativas del estado de los 
grupos B1 y B2, respectivamente, transcurridas 24 h tras el tratamiento. 




100 ms x300seg 
 
10 ms x300seg 
 
1 ms x300seg 
 
 





1 ms x60seg 
 
0.1 ms x6seg 
 
 
Para este tipo de insonificaciones, las diferencias a simple vista apreciables entre las imágenes 
no resultan tan evidentes como para los casos del Protocolo A (Tabla 4.6.). Puede intuirse la 
disminución de la densidad de población de fibroblastos confirmada por los datos de conteo y 
superficie (Fig.4.40 y 4.41). En cuanto a la morfología de las células, los grupos tratados presentan 
más fibroblastos con una morfología estrellada e irregular, es decir, que poseen un cuerpo 
redondeado y prolongaciones estrechas y más cortas que en el caso del control. Los contactos 
entre células y el empaquetamiento es menos frecuente en los grupos tratados.  
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En el grupo insonificado con la menor PRF (0.1 ms x6seg) aparecen más fibroblastos que 
presentan doble nucleación que en los demás grupos. Un ejemplo de un fibroblasto con esta 
peculiaridad se muestra en la Tabla 4.12. Para confirmar este hecho se realiza, en un barrido de 10 
imágenes de cada grupo del Protocolo B2 (5 imágenes de cada experimento diferente), un conteo 
de las células con esta característica. El resultado que se obtiene se recoge en la Tabla 4.12. 
Tabla 4.12: Ejemplo de fibroblasto binucleado y estimación de los presentes en cada imagen de los pocillos de B2. 
 
Grupo Imágenes tomadas Binúcleos contados 
Proporción 
(Binuc/imagen) 
Control 9 10 1,1 
0.1ms x6s 10 23 2,3 
1ms x60s 10 21 2,1 
 
Se confirma que hay mayor número de fibroblastos binucleados para los grupos tratados con 
PRF menores. De nuevo se tiene que, al darse los pulsos muy seguidos, se obtiene más morfologías 
celulares anómalas 
 
4.2.1 Discusión e interpretación de los resultados 
El propósito del diseño de los tratamientos del Protocolo B es el de investigar el efecto de una 
onda progresiva de US evitando la implicación en los resultados de la formación de un campo 
estacionario y descartar el fenómeno de cavitación estable, empleando un pulso corto para no 
dejar tiempo para que los micronúcleos naturalmente disueltos en el medio aumenten de tamaño y 
den lugar a burbujas que oscilan. Esto se confirma con el hecho de que el fenómeno de cavitación 
estable no es detectado en el laboratorio con las medidas de sonoespectroscopía.  
Descartada la cavitación y la fuerza de radiación, en estos experimentos tipo B puede haber 
implicados los siguientes fenómenos no térmicos: 
(i) La estimulación mecánica (compresión y elongación) de la membrana plasmática como 
consecuencia de su interacción con la onda de presión. Si ésta es muy fuerte o se mantiene en el 
tiempo puede llegar a generar su rotura, pero esto no ocurre pues no se observa muerte celular o 
daño físico en el análisis de los resultados. 
 
(ii) Mecanismos de mecanotransducción originados como consecuencia de los cambios de 
presión. 
En la bibliografía revisada se encuentra que los trabajos más similares al nuestro en relación a la 
forma del pulso acústico que se emplea son los que estudian los efectos de las SW en cultivos in 
vitro. Este tipo de insonificaciones emplea ondas de presión de amplitudes por lo menos un orden 
de magnitud mayores a las nuestras (> 10 MPa), por lo que, en la mayoría de los casos, los 
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resultados que obtienen se cuantifican en función del daño observado. Las densidades de energía 
de cada pulso para una SW son del orden de las décimas de 𝑚𝐽/𝑚𝑚2, es decir, 100 veces mayores 
que las aquí empleadas (véase Tablas 4.3 y 4.4).  
Feigl T et al estudian la influencia de los parámetros de pulsos de US de alta energía (ondas con 
amplitudes entre 10 y 30 MPa y unos 2 µs de duración) en diferentes líneas celulares, entre ellas 
fibroblastos. Obtienen un decaimiento de la viabilidad que sigue una tendencia exponencial 
conforme aumenta el número de pulsos y lineal con la amplitud [Feigl T]. En otro experimento se 
varía la PRF con la que se aplican las ondas, desde 0.6 a 8 Hz, pero emitiendo siempre el mismo 
número de ellas (400). Obtiene que cuanta menor PRF (pulsos más separados) más daño producen. 
Feigl T et al justifican este hecho planteando como hipótesis que, al esperar más tiempo entre 
pulsos, los efectos del anterior (p.e. nube de cavitación creada) ya se han disuelto y no hay 
atenuación, por lo que el daño se maximiza. Sus resultados coinciden con el “efecto acumulativo” 
notado por Johannes EJ et al, que afirma que la nocividad de las SW con 𝜌𝐸 entre 0.37 10
−2 𝑚𝐽/
𝑚𝑚2 y 1.2 𝑚𝐽/𝑚𝑚2 en fibroblastos aumenta también con la amplitud y el número de pulsos, 
siendo este último parámetro más influyente [Johannes EJ]. Estos trabajos revelan que, en el caso 
de que el pulso sea capaz de causar un daño físico instantáneo a la célula, como ocurre con las SW 
(p.e. perforación de la membrana), el efecto se agrava con el número de pulsos y disminuye cuando 
éstos se emiten más seguidamente. Esto es concordante también con trabajos como los de Feng Y 
et al,  Chen Y et al, Udroiu I et al, Zhang Y et al que observan más daño en las primeras 24 h en sus 
cultivos conforme aumentan el tiempo de insonificación [Feng Y,  Chen Y, Udroiu I, Zhang Y (2) 
2012]. 
En nuestro caso se descarta el daño físico en la célula y la lisis para un pulso con estas 
características tras ver la integridad de la membrana de los fibroblastos y que no hay diferencias 
significativas en la viabilidad de los grupos tratados respecto del control tras las primeras 24 h 
(Fig.4.38 y 4.39).  A pesar de esto, el resultado para el conteo del número de fibroblastos presentes 
en el cultivo a las 24 h es menor (Fig.4.40), lo que sugiere que, para que la viabilidad promedio se 
mantenga, los que hay han de ser más activos metabólicamente. Esto puede atribuirse al hecho ya 
mencionado de que, en un cultivo de fibroblastos, cuando la población es menor, tiende a una 
mayor actividad de replicación y aumenta por tanto su actividad promedio. Así, el efecto que se ha 
producido retarda la capacidad proliferativa de los individuos afectados, de manera que, los no 
afectados, al ser menor en número tienen una actividad metabólica mayor debido a su 
predisposición a replicarse.  
Se realiza una revisión de trabajos en los que se estudia cómo afecta la variación del PRF de los 
pulsos de US. En estos trabajos lo general es que se usen pulsos de US más parecidos a los 
empleados convencionalmente en TUS, con un DC más largo que el de nuestros experimentos. Para 
evitar confusiones cabe mencionar que los datos de PRF en este trabajo se han cuantificado en 
unidades de tiempo (s), pero pueden expresarse también en unidades de frecuencia (Hz), como 
ocurre en muchos trabajos bibliográficos, siendo la correspondencia inversa: mayor PRF, en Hz, 
menor tiempo entre pulsos, en s.  
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En el trabajo de Karshafian R et al  insonifican con un pulso de 32 µs de 0.5 MHz variando la PRF 
desde 10 Hz hasta 3 kHz, manteniendo siempre el mismo tiempo de insonificación (3 min), como se 
ha hecho en nuestro B1. En este trabajo se introducen agentes de contraste y se obtiene que la 
viabilidad de las células disminuye con PRF cada vez más altos [Karshafian R]. Simultáneamente 
realizan medidas de permeabilidad en las células y ésta aumenta, por lo que es posible que se esté 
perforando la membrana debido a la acción de la cavitación estable. En nuestro caso no se usan 
agentes de contraste y no se observa un efecto dañino. En otro experimento mantienen la energía 
total, como en nuestro B2, de manera que, conforme aumentan la PRF (lo expresan como aumento 
de DC), disminuyen el tiempo de insonificación. Obtienen que la viabilidad es menor para los 
grupos de mayor PRF, lo cual concuerda con nuestros resultados de que el grupo que se ha visto 
más afectado es el de mayor PRF (en Hz) (0.1 ms durante 6 s). A pesar de que en su estudio hay 
cavitación, los resultados de Karshafian R et al no correlacionan del todo con las medidas que 
realizan de ruptura de las burbujas, por lo que concluyen que pudiera haber otros mecanismos 
implicados.  
Buldakov MA et al trabajan con US de 1 MHz y a medida que aumentan el PRF acortan el pulso, 
de manera que siempre tienen el mismo DC (50 %). Obtienen que hay menos células viables para 
los pulsos más largos, es decir, los de menor PRF [Buldakov MA]. En sus resultados sugieren que hay 
una PRF umbral a partir de la cual se comienzan a producir efectos líticos (muerte inmediata) y por 
debajo de la cual el efecto sería más bien apoptótico (muerte programada), el cual aumenta si los 
pulsos están más espaciados temporalmente. Esto lleva a pensar, que si no se llega a dañar la célula 
ocurre que, dejar más tiempo de reacción entre pulsos sucesivos optimiza el efecto que se logra. 
Este hecho se vería reflejado en nuestro resultado de que al dar los pulsos cada 10 ms o dar un 
factor 10 más cada 1 ms tenga los mismos efectos.  
Zhang Y et at con US de 2 MHz y manteniendo un DC del 10 % (acortan el pulso si aumenta la 
PRF) obtienen la misma tendencia: la viabilidad es menor para PRF menores [Zhang Y (2) 2012]. 
Tata DB et al trabajando de manera similar con US de 0.93 MHz y un DC del 20 % obtienen de 
nuevo resultados similares. En su trabajo el valor de la viabilidad va aumentando con el PRF hasta 
que, cuando el pulso es lo suficientemente corto, con PRF del orden del kHz, deja de haber 
variación en la viabilidad [Tata DB]. Sin embargo, cuando aumenta mucho (10 KHz) la viabilidad 
disminuye. Esto es concordante con que en nuestro caso haya mayor diferencia para la PRF más 
alta (0.1 ms). En su estudio también realizan otro experimento manteniendo la energía total igual, 
pero con un PRF de 5 kHz y aumentando entre insonificaciones el número ciclos, y, en 
consecuencia, el DC. Obtienen que la viabilidad disminuye cuando el pulso es más largo. Rahim A et 
al en su experimento estudian la tasa de transfección usando pulsos de 40 ciclos de US de 1 MHz de 
baja amplitud (0.25 MPa) e insonificando siempre el mismo tiempo (40 s). Encuentra que el 
aumento de PRF, de 0.5 kHz a 2.5 kHz, no tiene un efecto significativo en la viabilidad, lo cual 
concuerda con nuestros resultados [Rahim A].  
En nuestros experimentos, cuando se han emitido los pulsos muy seguidos, con PRF de 0.1 ms, a 
pesar de insonificar durante tan sólo 6 s, se ha obtenido la mayor ralentización del crecimiento. 
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Además, se observa que los fibroblastos tienen una morfología más irregular (p.e con más 
prolongaciones y más cortas) y, al realizarse el conteo de aquellos que presentan un posible doble 
núcleo, la proporción se dobla respecto del control (Tabla 4.12). Se obtiene por tanto que, con esta 
PRF, se está incrementando el efecto respecto a las PRF menores, haciendo que se desencadene 
una reacción en los fibroblastos que perjudica su duplicación, pero no reduce su metabolismo (p.e. 
aberraciones en el ADN que darían lugar a la binucleación).  
Una posible causa que justifique esta intensificación es que para PRF tan altas (> kHz) el espacio 
temporal entre pulsos sucesivos es lo suficientemente pequeño para no dar tiempo a que se 
disuelvan los micronúcleos de gas activados y pueden estarse produciendo fenómenos de 
cavitación aunque no han sido detectados en el laboratorio con el método de sonoespectroscopía.   
Otra posibilidad es que, la reacción de mecanotransdcución que está teniendo lugar sea 
diferente para PRF bajas o altas. En estudios realizados para entender cómo las células sienten y se 
deforman ante los estímulos mecánicos se explican las complejas respuestas que se generan y 
cómo éstas dependen de la magnitud, pero también de la tasa a la que se transfieren [Haase K]. 
Experimentos dinámicos con AFM sugieren que la rigidez de la célula aumenta con la frecuencia de 
la fuerza aplicada y que las células responden ante las perturbaciones externas con un 
comportamiento viscoelástico. Cuando se les aplica ciclos de tensión/compresión se demuestra que 
las células son capaces de responder de una manera adaptativa, y probablemente protectora, ante 
la perturbación externa. Considerando este comportamiento viscoelástico de las células y de las 
estructuras que las forman se plantea como hipótesis que se está desencandenando el efecto 
ilustrado en la Fig.4.42.  
A  
B  
Fig. 4.42: (A) Comportamiento de la célula ante un estímulo mecánico. (B) Saturación que se produce si los 
estímulos se dan muy seguidamente. 
Para PRF muy bajas (pulsos muy seguidos) no se deja tiempo entre estímulos para que se 
finalicen los procesos de adaptación y las estructuras mecanosensoras se quedan en un estado de 
“continua” estimulación, como se representa en la Fig.4.42B. Esto hace que, al mantenerse durante 
toda la insonificación, el efecto sea mayor. Según la bibliografía consultada, los procesos de 
mecanotransducción se desarrollan en tiempos del orden de ms [Bao G, Diaz Chiguer D], por lo que 
son más lentos que el tiempo entre pulsos aquí empleado (0.1 ms), lo cual concuerda con esta 
hipótesis. 
En definitiva, se plantea que con este tipo de pulso (5 ciclos de 𝑃𝑚𝑎𝑥 = 1.01 𝑀𝑃𝑎) se transmite 
a los fibroblastos un estímulo mecánico que no le produce un daño físico irreparable, sino que 
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desencadena una reacción de mecanotransducción. Si estos estímulos se dan muy seguidos (PRF < 
ms) no se da tiempo a que la célula complete la reacción biológica de adaptación. Esto intensifica la 
señal que reciben los organismos mecanosensores y el efecto consecuente. Cuando sí se da tiempo 
para que la célula complete la reacción, a la tasa o periodicidad a la que se transfiere el estímulo 
influye en la reacción, siendo más efectivas tasas menores. Esto es atribuible a la capacidad de las 
células para adaptarse y protegerse de las perturbaciones externas, que provoca que, si el tiempo 
entre estímulos es pequeño, se encuentre en un régimen de protección cuando recibe el siguiente, 
minimizándose el efecto [Haase K]. Así, para insonificaciones en las que no se produce un daño 
físico irreversible en la célula, como es nuestro caso, hay un tiempo entre estímulos mecánicos 
umbral (≈ varios ms), para el cual los efectos de un pulso son revertidos antes del siguiente.  
Este comportamiento celular se observa también en trabajos sobre electroporación de 
membranas (perforación de la membrana plasmática mediante estímulos eléctricos), donde se 
logra mayor eficiencia con tiempos entre estímulos más altos. Esto se justifica con modelos 
relacionados con la velocidad de remodelación de las membranas y su capacidad para percibir 
nuevos estímulos. Si se pretenden generar nuevas estructuras conductoras, poros o canales, es 
necesario establecer una diferencia de potencial por encima de un umbral, por lo que, si la 
membrana todavía tiene los canales abiertos debido al estímulo anterior, establecer esta diferencia 




En comparación con estudios previos del mismo tipo, a los que se ha hecho referencia a lo largo 
de este capítulo, la relevancia de este trabajo radica en que se ha llevado a cabo teniendo en 
cuenta todos los factores posibles que pudieran afectar al resultado: 
- El uso de herramientas de simulación para estudiar el campo acústico que se tiene en las 
condiciones experimentales, analizando la propagación del pulso y la aparición de un campo 
estacionario. 
- La medida de los parámetros de dosificación de los protocolos no solo con herramientas 
generalmente empleadas en la calibración de equipos (p.e balanza de fuerza de radiación), sino 
también en las condiciones de experimentación. 
- El uso de valores reales de la distribución de la presión acústica sobre la monocapa de 
fibroblastos para la interpretación de los resultados. 
- El control de que los parámetros y disposición de la configuración sean siempre los mismos 
(p.e. altura del líquido) para asegurar la reproducibilidad en los experimentos. 
- La valoración de los efectos términos para descartar su implicación en los resultados 
obtenidos. 
- La discusión sobre los efectos no térmicos que puede haber implicados y la verificación de la 
presencia de cavitación estable con métodos indirectos (sonoespectroscopia) 
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De los resultados que se han obtenido insonificando la monocapa de fibroblastos con un pulso 
largo (200 ciclos de 1.9 MHz, amplitud de presión máxima entre 770 kPa y 77 kPa, PRF 1 ms y DC 10 
%) se puede afirmar que: 
-  Con la intensidad más alta empleada (MAP) se produce lisis en las primeras 24 h en los 
fibroblastos y se desencadenan reacciones de apoptosis transcurridas 48 h.  
- En los tratamientos de AP y BP no se ha alcanzado una intensidad para producir un daño 
irreparable en las células (AP y BP con 𝐼𝑆𝑃𝑇𝑃 de 0.77 𝑊/𝑐𝑚
2 y 0.19 𝑊/𝑐𝑚2, respectivamente). En 
las primeras 24 h estas células disminuyen su capacidad de proliferación, pero el efecto se revierte 
en 48 h, próximo al tiempo de duplicación de esta línea celular. Esto implica que transcurridas las 
primeras 24 h se tiene un período en el que los fibroblastos poseen una actividad metabólica y de 
síntesis de sustancias igual o mayor que si no sufren estimulación mecánica. Esto es concordante 
también con el hecho de que el número de individuos sea cerca de un 20 % menor y sin embargo la 
viabilidad promedio no decaiga más de un 10 %, signo del aumento en el metabolismo.   
El principal mecanismo de acción de los US al que se le atribuyen estos efectos es la cavitación 
estable, presente en todos los casos y detectada en las condiciones de experimentación por el 
método de sonoespectroscopía, estudiando la presencia de los armónicos superiores en el espectro 
de la señal (2𝑓0 y, más notablemente, 3𝑓0) 
De los resultados que se han obtenido para las insonificaciones llevadas a cabo con un pulso 
corto (5 ciclos de 1.9 MHz, amplitud de presión máxima de 1.01 MPa y PRF entre 0.1 ms y 100 ms)) 
se puede concluir que: 
- Con un pulso de esas características no se produce daño físico ni lisis en la célula.  
- Se descarta en este caso la presencia de cavitación al no detectarse en el laboratorio. El 
mecanismo de acción para este tipo de tratamiento es atribuible a la recepción por parte de las 
estructuras mecanosensores de un estímulo de presión, resultado de la interacción de la onda de 
US con la célula. Esto lleva al fibroblasto a desencadenar reacciones, consecuencia de los complejos 
mecanismos de mecanotransducción. Se ha observado que cuando los estímulos se dan a una tasa 
mayor que a la que estas estructuras son capaces de realizar los procesos biológicos de adaptación 
(PRF < ms) el efecto se ve potenciado al mantenerse la célula en un estado “continuo” de 
excitación. Cuando las tasas son más lentas y sí se deja tiempo suficiente de reacción entre 
estímulos, equiespaciar más los pulsos intensifica el efecto logrado al encontrarse la célula en un 
estado más parecido al original cuando llega el siguiente pulso. Si el tiempo no es muy grande, el 
fibroblasto es capaz de adaptarse, p.e, modificando su rigidez, por lo que la percepción será menor. 
A la hora de discutir la aplicabilidad de estos estudios in vitro en una situación in vivo ha de 
tenerse en cuenta que, en un organismo, los fibroblastos se encuentran inmersos en la matriz 
extracelular (MEC) que compone el tejido conectivo. Una pérdida en el número de individuos como 
la observada en este trabajo pueden desencadenar a nivel tisular señales en consecuencia (p.e. 
liberación de más factores de crecimiento) que provoquen una reacción en varias líneas celulares 
(p.e migración de células satélite, monocitos, macrófagos, …). La combinación de estos procesos a 
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nivel celular hace que se promuevan los mecanismos de reparación y se acelere el proceso de 
recuperación normal de un tejido, como se ha visto que ocurre con US pulsados terapéuticos 
[Robertson VJ]. Resulta sobretodo interesante la aplicación de este tipo de tratamientos en lesiones 
crónicas donde el modificar o incluso reponer el tejido cronificado, en principio disfuncional, con 
nuevas células con plena capacidad es de interés. De hecho, los US pulsados han dado buenos 
resultados en el tratamiento de lesiones en tendones [Tsai WC 2011] o músculos [Matsumoto Y], 
donde las terapias invasivas, como sería p.e. la punción seca, se emplean también en la actualidad 
[Tough EA].  
No obstante, se ha de tener en cuenta que el medio que rodea a las células en un cultivo no es el 
mismo que se tiene in vivo y que éste incluso cambia entre tejidos, dependiendo de su composición 
(p.e los tendones, ligamentos o músculos tienen mucho más contenido proteico que la piel o el 
tejido adiposo y, por esa razón, absorben más los US). Para el caso de un pulso largo, dado que la 
cavitación es el agente mayormente responsable de los efectos observados, es importante tener en 
cuenta que la probabilidad de que se produzca este fenómeno in vivo varía según el contenido 
gaseoso del tejido. Es conocido que, en general, la posibilidad de cavitación in vivo es baja, pero no 
nula [Maxwell AD, Holland CK, Hill CR 1972, Hill CR 2004]. Por otro lado, la introducción de agentes 
de contraste óptimamente diseñados puede cambiar esto y aumentar considerablemente las 
probabilidades de que se produzca efecto. Además de la composición, otros factores como la 
densidad celular, mucho mayor en tejidos que en un cultivo, también influyen en el efecto que se 
logra con los US [Guzmán HR]. Para el caso de un pulso corto, si se quiere lograr la misma 
estimulación mecánica que en el experimento in vitro, ha de tenerse en cuenta que, para alcanzar 
ese nivel de presión en una zona, deben considerarse factores como la atenuación que sufre la 
onda al propagarse en el medio o los cambios de dirección por la presencia de interfaces entre 
tejidos diferentes (p.e entre músculo y el hueso).  
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Capítulo 5.  
MIFU: Propuesta de un protocolo de Ultrasonidos terapéuticos 
para el tratamiento de lesiones crónicas de tejido blando 
 
  
1. Introducción y motivación 
Las lesiones crónicas en tejido blando son unas de las patologías que más comúnmente se tratan 
con Fisioterapia y su correcta recuperación es muy importante debido a su alta funcionalidad en el 
organismo. En los últimos años se ha observado que mediante la estimulación con US se puede, p.e. 
acelerar el proceso de reparación de las lesiones de tendón [Robertson VJ, Tsai WC 2011] o aliviar el 
dolor o incluso liberar contracturas musculares muy fuertes como son los puntos gatillo 
miofasciales (PGM) [Draper DO (2) 2010].  
Las fases de recuperación de una lesión desde el momento de su generación hasta que el tejido 
cicatrizante sustituye al dañado son: tras el sangrado, se inicia una primera fase inflamatoria. A 
continuación, en la fase proliferativa las células especializadas migran a la zona afectada y 
comienzan a sintetizar y secretar las sustancias del tejido cicatrizante. Por último, en la fase 
remodeladora se termina de refinar la cicatriz y ésta adopta las características funcionales propias 
del tejido en reparación. Cuando una lesión se vuelve crónica, ya se encuentra en los últimos 
estadios. La patología se crea al no remodelarse correctamente el tejido y adoptar 
disfuncionalidades. El tratamiento debe diseñarse teniendo en cuenta el estadio de la lesión que se 
tiene (p.e. en un tendón se puede tener inflamación sin alteración de la estructura en estadio I o 
una tendinosis con fallo estructural macroscópico en estadio III. Para el primer caso interesa 
favorecer procesos anti inflamatorios mientras que, para el segundo, interesa provocar una 
inflamación de la zona que desencadene cascadas de señalización que optimicen la regeneración 
del tejido). En este sentido los US han dado buenos resultados en todas las fases de recuperación 
de una lesión de tejido blando: 
- En la fase inflamatoria es conocido que los US tienen un efecto inflamatorio debido al efecto 
estimulante que tienen sobre los tipos celulares implicados (p.e macrófagos), de manera que se 
aumenta la eficiencia de los procesos que se desencadenan [Maxwell L] 
 
- En la fase proliferativa los US aumentan la actividad metabólica de las células  haciendo que 
se secreten al medio más sustancias como colágeno o factores de crecimiento [Doan N, Webster DF 
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1978, Webster DF 1980, Tsai WC 2006]. Esto da lugar a cascadas de procesos biológicos que 
aceleran la recuperación (p.e. migración de más células a la zona afectada) 
 
- En la fase remodeladora los US mejoran la orientación de las fibras [Yeung CK] y promueve 
que el colágeno de tipo III se transforme en colágeno de tipo I, más resistente [Tsai WC 2006, Berta 
L]. Los tejidos de cicatrización que se regeneran cuando se aplica un tratamiento de US poseen más 
movilidad y son más resistentes [Enwemeka CS] 
Una patología ya crónica se origina cuando el tejido ha sufrido un proceso degenerativo como 
consecuencia de una alteración de su estado homeostático mantenida durante un tiempo largo, 
como sería: una sobrecarga muscular, sobreuso, malas prácticas durante el proceso de 
recuperación de una lesión... Durante ese tiempo se liberan en la zona sustancias nocivas para las 
células que provocan la pérdida de capacidades y dolor (p.e toxinas) [Mense S]. En estos casos, el 
tejido no es capaz de revertir esta situación de manera natural y es necesario un procedimiento 
externo. Las zonas lesionadas carecen de una irrigación adecuada por lo que es común la isquemia 
local y la disminución del metabolismo. Llegado a este estado crónico un tejido es, en principio, 
disfuncional. El tratamiento que se diseña por tanto debe, por un lado, terminar con el ciclo de 
crisis energética que mantiene al tejido en ese estado crónico de dolor y disfunción y, por otro lado, 
potenciar a partir de ahí su recuperación. 
Un estudio que proponga cualquier tipo de tratamiento novedoso que posteriormente pretende 
ser aplicado en clínica, debe ser investigado gradualmente: primero en el laboratorio, con cultivos 
in vitro, luego en pequeños animales y posteriormente en humanos. Esto permite que sea 
aprobado por los Comités Éticos pertinentes.  Para el caso concreto de un nuevo protocolo con US, 
éste debe suponer un trabajo multidisciplinar. En el estudio se deben concretar las características 
del campo acústico que se aplica y los efectos que se logran en las células, tejidos y animales para 
después  optimizar y particularizar sus parámetros en función de los factores de cada paciente. 
En este capítulo se propone un nuevo tratamiento de US terapéuticos para el tratamiento de 
lesiones en tejido blando que se encuentren en la fase posterior al  sangrado e inflamación y en las 
que el tejido carece de plenas capacidades funcionales (lesiones en fase avanzada o crónicas). El 
tratamiento que se propone es novedoso por combinar dos tipos de insonificación, cada uno de los 
cuales se aplica con una finalidad. 
La hipótesis inicial del tratamiento es que la efectividad de los US pulsados en la recuperación de 
un tejido en fase crónica aumenta si se combinan los dos grupos de efectos de los US en 
Fisioterapia: los térmicos y no térmicos. Así, en primer lugar, se pretende provocar la activación de 
procesos de reparación en la zona lesionada. Es conocido que la aplicación de calor en esta fase 
resulta favorecedora. Para lograr este primer efecto se emplea un pulso largo de US para calentar la 
zona, manteniendo siempre los niveles de temperatura por debajo de la ablación tisular. A 
continuación, se estimularán los tipos celulares implicados en la recuperación empleando un 
protocolo de US cuyo efecto sea puramente de tipo mecánico. Para esto, se aplica seguidamente al 
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pulso largo un pulso corto, que será recibido por las células como una señal mecánica de alta 
intensidad que desencadena mecanismos de mecanotransducción y potencia su actividad 
metabólica.  
En el capítulo anterior se ha realizado un estudio de experimentación in vitro con fibroblastos. Se 
ha de tener en cuenta que el comportamiento de las células en un cultivo o integradas en un tejido 
del organismo es completamente diferente. Este hecho hace que sea necesario un análisis de todos 
los factores que van a variar al pasar de una experimentación in vitro a una in vivo y cómo deben 
modificarse las dosis en consecuencia. En el desarrollo de la propuesta se presentan medidas 
experimentales y simulaciones que refuerzan la aplicabilidad del tratamiento en un caso real. Un 
razonamiento de las dosis como el que se desarrolla en este capítulo puede servir como sistemática 
para adecuar los parámetros de una insonificación al efecto terapéutico que se pretende lograr. 
 
2. Antecedentes 
No se encuentran en la bibliografía estudios previos que analicen los posibles efectos de una 
insonificación que combina dos pulsos de US con una amplitud y número de ciclos diferentes. Sí 
que se han publicado trabajos que combinan US con dos frecuencias [Feng R] o que emplean este 
tipo de radiación junto a otro tipo de tratamiento, como p.e. hipertermia [Feril LB], láser [Demir H] 
o radioterapia [Corry PM], para potenciar sus efectos. 
Los equipos comerciales que actualmente se emplean para la aplicación de terapias con US (TUS) 
tienen una intensidad promedio de funcionamiento de entre 1 W/𝑐𝑚2y un máximo de 3 W/𝑐𝑚2. 
En una encuesta realizada sobre el uso de los US en sus clínicas se obtuvo que el 90 % de los 
fisioterapeutas emplea una intensidad entre 1 W/𝑐𝑚2 y 2 W/𝑐𝑚2 en el tratamiento de lesiones 
crónicas y el 95 % emplea el modo continuo durante una media de 5 minutos [Warden SJ]. La razón 
por la cual se emplea la emisión continua es para optimizar el incremento de temperatura. Sin 
embargo, en la actualidad hay una fuerte evidencia de que los US pulsados son eficientes en la 
curación de lesiones, por lo que se está haciendo un esfuerzo por entender cuáles son los efectos 
mecánicos de este tipo de radiación, que todavía no están del todo claros [Dalecki D 2004]. 
Un problema conocido es que, por lo general, los equipos comerciales no usan sistemas de 
transducción focalizados. Esto dificulta la correcta insonificación tanto respecto a la energía que se 
debe dar como a su aplicación en el lugar adecuado. Además, la insonificación se extiende también 
a zonas sanas y con niveles que pueden ser dañinos. En este sentido, los US focalizados suponen un 
avance técnico necesario en cualquier tratamiento de US. En las aplicaciones de alta intensidad (≥ 
1000 W/𝑐𝑚2 ) para ablación de tejidos por US se usan obligadamente sistemas focalizados [Ter 
Haar G 2007].  
Otra de las modalidades de ondas elásticas que está dando resultados positivos en la curación de 
lesiones crónicas son las ondas de choque (SW) [Romeo P, Notarnicola A , Ogden JA]. Dada la falta 
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de cuantificación de los parámetros acústicos en la configuración experimental en los estudios que 
emplean este tipo de tratamiento, se ha caracterizado en el laboratorio la onda de presión de un 
equipo típico de SW radiales (MasterPuls 200 Ultra, Storz Medical AG). La onda acústica se mide 
colocando el hidrófono calibrado (Brüel and Kjaer 8130) a una distancia de 10 mm del aplicador. La 
señal que se adquiere puede verse en la imagen de la Tabla 5.1, en la que también se recogen los 
parámetros adquiridos en un trabajo previo para otros equipos comerciales [Császár NBM]. 
Tabla 5.1: Pico de amplitud de presión positivo (𝑷+), negativo (𝑷−) y densidad de energía (𝝆𝑬) de las ondas de 
presión generadas por tres equipos de RSW a diferentes distancias del aplicador (z). 




3 10 3.4 -1.4 1.7 
 
D-Actor 200 3 
10 4.9 -4.2 2 
[Császár NBM] 




10 5.9 -3 2 
1 10.1 -5.7 10 
 
Según los valores mostrados en la Tabla 5.1, para la misma configuración de funcionamiento (3 
bar y z = 10 mm), según el equipo que se mida se obtienen diferencias en las amplitudes de presión 
un factor 1.7 y 3 en el máximo positivo y negativo de presión, respectivamente. Esto dificulta la 
comparativa entre trabajos si no se emplea el mismo equipo. En base a los datos experimentales de 
los equipos medidos por Császár NBM  et al puede estimarse que si se aplica una SW con 𝜌𝐸  = 10 
mJ/𝑐𝑚2, la amplitud de la onda cerca del origen tiene un máximo de ≈ 10 MPa. Con este dato se 
tiene la relación de la eq.(5.1) para estudios que empleen otras densidades de energía: 
𝑃+ [𝑀𝑃𝑎]𝑧=0 ≈ 10 ∙  √
𝜌𝐸
10
    (5.1) 
 
3. Materiales y métodos 
 
3.1 Simulaciones 
Se realizan simulaciones con COMSOL Multiphysics® 5.2a. En primer lugar, se compara el 
resultado que se obtiene en el campo acústico que se emite y la distribución de calor cuando se 
emplea una apertura circular plana o una focalizada. Según el caso, el transductor corresponde en 
nuestros modelos con una membrana plana (pistón) o curvada (focalizado) vibrando 
sinusoidalmente. El sistema en el que se aplican los US se compone de un medio infinito de 
músculo que contiene un tendón de 0.5 cm a una profundidad de 1 cm.  Los US se aplican 
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colocando el transductor en contacto con la superficie en el caso del pistón y de manera que el foco 
se localice en el tendón en el caso focalizado. Puesto que el transductor focaliza a una distancia de 
4 cm se coloca una capa de 3 cm de agua entre su superficie y el músculo en este modelo. Una 
ilustración de la geometría diseñada en cada caso se recoge en la Fig.5.1. Al igual que en las 
simulaciones del apartado 4.2 del Capítulo 2 de esta Tesis, se incluye una zona elipsoidal con un 
mallado más fino en la zona de mayor interés, la del foco. 
A  
B  
Fig. 5.1: Ilustración de la geometría de simulación para cada modelo (A) Pistón (B) Focalizado. 
Por otro lado, en los modelos de simulación diseñados para verificar la propuesta del protocolo 
de tratamiento que se presentará en este trabajo se considera el caso en el que se emplea un 
transductor con una apertura plana circular, colocado en contacto con el tejido, ya que ésta es la 
manera en la que actualmente se aplican los US para ensayos con pequeños animales y en clínica 
(sería por tanto una situación similar a la de la Fig.5.1A).  
Se impone como única fuente térmica el calor originado por la absorción de los US para obtener 
estudios temporales de las distribuciones de temperatura. El mallado es el mismo que el empleado 
en modelos anteriores (véase Capítulo 2, apartado 3.2) 
Para diseñar correctamente cada protocolo se han de tener en cuenta los factores que afectan a 
la propagación de los US en un tejido in vivo y los efectos que producen, como son: el efecto 
disipativo de la perfusión sanguínea y la conductividad térmica, la posible presencia de interfaces 
(p.e. músculo-hueso) o la atenuación del campo acústico a medida que se propaga en el medio. 
Para ello deben particularizarse los modelos según las propiedades de cada tejido. 
El tejido muscular se compone de células musculares (miocitos) y tejido conectivo 
(principalmente compuesto por fibroblastos) y tiene como función principal la de sostener e 
integrar el organismo. Los ligamentos y tendones son dos tejidos conectivos que conectan huesos 
entre sí y el hueso y el músculo, respectivamente. Éstos últimos son similares en composición, por 
lo que se les considera con las mismas propiedades acústicas, lo que cambia es su localización 
[Birch HL]. La absorción de los US en un tejido es mayor cuanto más contenido proteico tiene 
[Watson T 2008]. Se estima que el % de colágeno en un tendón es de cerca de un 31 %, mientras 
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que en los músculos es de un 18.5 % [Pohlhammer J]. Las propiedades acústicas y térmicas 
necesarias para estimar la intensidad que ha de aplicarse en el tratamiento de US se recogen en la 
Tabla 5.2. Puesto que en este trabajo se realizan simulaciones con diferentes frecuencias de 
insonificación, para el coeficiente de atenuación, en la Tabla 5.3 se establecen relaciones de su 
valor en función de la frecuencia del transductor. 














Sangre 1050 1578 3617 0.52 10000 183.82 
Músculo 1090 1588 3421 0.49 37 0.71 
Tendón/Ligamento 1142 1750 3432 0.47 29 0.58 
Agua 994 1482 4178 0.60 0 0 
 
Tabla 5.3: Coeficiente de atenuación de los US en tejidos biológicos para las frecuencias que se emplean en 
Fisioterapia y resultado del ajuste a una función potencial de la forma α = a 𝒇𝟎










Músculo 7.1 15.1 23.3 7.1 𝑓0
1.08 
Tendón/Ligamento 14.5 32.7 52.6 14.5 𝑓0
1.17 
Agua 0.025 0.05 0.075 0.025 𝑓0 
 
3.2 Medidas experimentales 
Se realizan medidas de la señal acústica en muestras ex vivo con un hidrófono de aguja de 0.6 
mm de diámetro efectivo (DAPCO 54389). Para registrar y visualizar la señal se emplea un 
osciloscopio (Teledyne Lecroy Wavesurfer 3024). La evolución del calentamiento producido en estas 
mismas muestras durante las insonificaciones se mide con un termopar (PTFE Type K, TM 
Electronics UK) y el sistema de adquisición PicoLog®. 
El transductor que se emplea para las medidas de verificación se ha diseñado específicamente 
para ensayos con pequeños animales. Se compone de un disco piezocerámico de PZT-4 de 
frecuencia nominal de 2 MHz y con 1 cm de diámetro efectivo adherido a un casquillo de aluminio.  
En la Fig.5.2 se muestra su módulo de impedancia eléctrica de entrada en función de la frecuencia. 
 
Fig. 5.2: Módulo de impedancia eléctrica del transductor para ensayos con animales. El mínimo está en 2.04 MHz. 
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4. Simulación del efecto térmico producido con Ultrasonidos en un tejido 
según el tipo de transductor usado 
Se estudia el caso en el que se trabaja con una apertura circular plana (Fig.5.1A) y el caso en el 
que el campo acústico es emitido por un transductor focalizado, con el foco situado a 4 cm de 
profundidad (Fig.5.1B), emitiendo ondas de 2 MHz en un tejido muscular que tiene un tendón a 1 
cm de profundidad. Se impone en ambos transductores la misma amplitud de desplazamiento de la 
onda emitida (7 nm). La distribución de la amplitud de presión que se obtiene en cada caso se 
muestra en la Fig.5.3. Aparecen complementariamente los límites de las secciones de los diferentes 





Fig. 5.3: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima para el transductor (A) plano (B) focalizado, cuando 
tienen la misma amplitud de desplazamiento de la onda emitida (7 nm).  
La amplitud máxima de presión acústica en la apertura plana circular es de 0.3 MPa (Fig5.3A), 
mientras que en el foco se llega a 2.1 MPa (Fig5.3B), un factor 7 mayor. La distribución de la 
intensidad que se obtiene en cada caso se muestra en la Fig.5.4. 
A  B  
Fig. 5.4: Distribución 2D de la intensidad para el transductor (A) plano (B) focalizado, cuando tienen la misma 
amplitud de desplazamiento de la onda emitida (7 nm). 
La intensidad puntual máxima emitida por la apertura plana circular es de 1.6 W/𝑐𝑚2 y en el 
caso focalizado es de 95.4 W/𝑐𝑚2, un factor 60 mayor. La potencia en el plano transversal situado 
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en el centro del tendón, calculada como la integral de la intensidad en esa superficie, es de 2.8 W 
para el primer caso y 2.4 W para el segundo. A pesar de ser menor en el caso del transductor 
focalizado, al concentrarse en una zona mucho más pequeña, los valores puntuales que se alcanzan 
son mayores.  
Teniendo en cuenta el efecto de la conductividad térmica y la perfusión sanguínea (Tabla 5.2), se 
simula a continuación el calentamiento que se tiene en el tejido, producido por la insonificación 
durante 10 s en modo continuo. Se estudia también su enfriamiento durante 20 s adicionales. En 
total se estudia la evolución temporal de la distribución térmica durante 30 s, con un paso de 0.5 s. 
En la Fig.5.5 se muestran las distribuciones térmicas en el tejido para el instante de mayor 
incremento térmico (t = 10 s) y el registro de temperatura a lo largo del eje radial para la zona 









Fig. 5.5: Distribución 2D del incremento térmico al final de la insonifcación y datos en el eje transversal en el 
centro del tendón para el transductor (A) y (B) plano, y  (C) y (D) focalizado, con la misma amplitud de 
desplazamiento de la onda emitida  (7 nm). 
El incremento de temperatura máximo logrado por la apertura circular plana en t = 10 s es de 
0.84 °C, mientras que en el foco se alcanza un incremento de hasta 38.1 °C (≈ 45 veces mayor). La 
zona que sufre un calentamiento de al menos el 50 % del máximo cubre una distancia radial total 
de 26.4 mm en el primer caso y de 2.4 mm en el segundo.  
La distribución térmica de la Fig.5.5A evidencia que, si se pretende lograr un incremento térmico 
de 38 °C en el tendón con una apertura circular plana, se sobre calentará buena parte de tejido 
muscular previo. Para cuantificar este hecho se simula el mismo transductor emitiendo con una 
amplitud que logre este incremento térmico máximo de 38 °C (47 nm) y se comparan los resultados 
respecto del tratamiento focalizado, que precisa de una amplitud menor (los 7 nm anteriores). En la 
Fig.5.6 se muestran las nuevas distribuciones térmicas en el tejido para el instante de mayor 
incremento térmico (t = 10 s) en las nuevas condiciones impuestas para el transductor plano. 
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Fig. 5.6: (A) Distribución 2D del incremento térmico al final de la insonifcación y (B) datos en el eje transversal en 
el centro del tendón para el transductor plano para una amplitud de desplazamiento de la onda emitida de 47 nm. 
Para facilitar la comparación entre ambos casos, se calcula la evolución térmica de 4 puntos: dos 
que preceden al tendón, a 3 mm y 6 mm de profundidad, uno en el centro del tendón, a 12.5 mm 
de profundidad y otro también en ese plano pero a una distancia de 5 mm del eje axial central. La 
representación de estos puntos y los resultados que se obtienen se muestran en la Fig.5.7. 
A    B  
C  
Fig. 5.7: (A) Localización de los puntos que se analizan dentro del tejido, en rojo. Resultados de la evolución 
térmica en esos puntos para el transductor (B) plano y (C) focalizado. 
Se observa que los tejidos que preceden al tendón resultan más afectados en el caso del pistón, 
sobre todo a profundidades pequeñas. Además, con el transductor focalizado se comprueba que el 
calentamiento de los puntos separados del eje central del foco es muy pequeño, mientras que con 
el pistón esto no ocurre.  
El riesgo de efectos adversos aumenta con la duración de la exposición. En la literatura, el 
parámetro 𝑡43 representa el tiempo para que una temperatura de 43 °C cause daño en un tejido. 
Miller MW et al establecen un 𝑡43 de 1 min para la insonificación de fetos [Miller MW 1989]. Con 
este umbral, se deduce para  imagen médica una relación empírica para la temperatura, T, y el 
tiempo de exposición, t, por debajo del cual no se observan efectos adversos [O’Brien WD Jr]: 
𝑡 (min) = 4 (43 °𝐶−𝑇 (°𝐶))    (5.2) 
Sin embargo, ésta ecuación es muy conservadora y en la actualidad se tiene que para observar 
daño en tejido blando se reportan umbrales de 𝑡43 que van desde los 10 hasta los 250 min, 
dependiendo del tejido [O'Brien WD, Miller MW 1989]. Así, en terapia, la eq.(5.2) se modifica 
[Sapareto SA, Dewhirst MW]: 
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𝑡 (𝑚𝑖𝑛) = 𝑡43  ∙  𝑅
 (𝑇 (°𝐶)−43 °𝐶)    (5.3) 
Donde R es una constante que vale 0.5 para temperaturas mayores que 43 °C y 0.25 para 
menores. Considerando un valor promedio de 𝑡43 = 120 min se calcula que, manteniendo la 
temperatura a 56 °C durante 1 s, se estaría dañando el tejido (eq.(5.4)), y que con 62 °C basta con 
0.01 s (eq.(5.5)). 
1 𝑠 ≈ 120 𝑚𝑖𝑛 ∙  0.5 56°−43°    (5.4) 
0.01 𝑠 ≈ 120 𝑚𝑖𝑛 ∙  0.5 62°−43°    (5.5) 
Respecto de una temperatura basal de 37 °C, esto supone incrementos térmicos de 19 °C y 25 °C 
respectivamente. Para dar cuenta de la afectación que se tiene si los US no se aplican 
correctamente, se calcula el volumen de tejido que en las simulaciones ha alcanzado un incremento 
térmico de ≥ 19 °C o ≥ 25 °C con nuestra insonificación. Los resultados se recogen en la Tabla 5.4. 
Tabla 5.4: Volumen de tejido que sufre daño térmico en cada modelo. 
∆𝑻𝒖𝒎𝒃𝒓𝒂𝒍 Pistón 𝒄𝒎
𝟑 Focalizado 𝒄𝒎𝟑 
≥ 19 °C 





≥ 25 °C 






Se comprueba que el volumen de tejido que supera el umbral es mucho mayor en el caso del 
transductor que tiene una apertura circular plana, obteniéndose que es un factor 361 y 363 mayor 
respecto del focalizado para 19 °C y 25 °C, respectivamente. Este hecho, unido a que es necesario 
que el transductor emita amplitudes de presión iniciales mucho más altas (un factor 6.7 en nuestra 
simulación), evidencia la necesidad del uso de transductores focalizados en Fisioterapia clínica.  
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Para estudiar los efectos de un nuevo tratamiento, antes de implantarse en clínica, es necesaria 
la experimentación con pequeños animales. Dadas las dimensiones de las extremidades de estos 
animales, la focalización complica el sistema experimental por lo que se usan transductores no 
focalizados y se estudia el campo a profundidades inferiores a 10 mm. Por ello, se desarrolla a 
continuación una sistemática para la toma de decisiones con un transductor tipo pistón de 
pequeñas dimensiones (1 cm de diámetro activo). Se proponen las dosis que debería emitir este 
transductor, teniendo en cuenta que, si se dispone de un transductor focalizado, las dosis de 
interés son las que en este trabajo se refieren a las alcanzadas en la zona patológica. 
 
5. Protocolo de Ultrasonidos terapéuticos  
5.1 Protocolo de insonificación combinado 
Cada una de las insonificaciones que se combinan en esta propuesta se diseña por separado. Se 
resumen en la Tabla 5.5 las características y objetivos de cada uno de los tipos del tratamiento. 










Terminar con la hipoxia y la toxicidad (crisis energética) y reactivar el 




Favorece la difusión de sustancias (iones de Ca, K,…) debido al aumento de la 
permeabilidad de la membrana y potencia así el metabolismo celular, 
secretándose al medio sustancias favorables (factores de crecimiento, 
colágeno,…) y aumentando la migración y la proliferación. 
No produce calentamiento debido a absorción. 
 
Se ha tomado como variable fija un tiempo total de tratamiento de 10 minutos y por tanto de 5 
minutos para cada tipo de pulso, dado que éste es un tiempo típico en Fisioterapia clínica por US. 
Es conocido que los cambios conformacionales de las estructuras proteicas y canales de las 
membranas plasmáticas asociados a la mecanotransducción se producen en tiempos comprendidos 
entre 1 ps  y 1 µs [Parker KK, Kolahi KS], por lo que el rango de frecuencias en el entorno de los MHz 
es adecuado para dar tiempo a este tipo de estructuras a reaccionar ante los cambios de presión 
asociados a los US. Dado que el estándar actual en Fisioterapia es de aplicar US de entre 1 y 3 MHz, 
se ha decidido hacer la propuesta dentro de dicho rango, consecuente con la elección de 2 MHz 
para el experimento in vitro descrito en el Capítulo 4. 
La PRF con la que deben aplicarse los pulsos debe ser ≥ 1 ms en base a los resultados que se han 
obtenido en los experimentos con fibroblastos en el Capítulo 4, ya que la mayoría de procesos 
biológicos en las células ocurren en tiempos del orden del ms [Bao G, Diaz Chiguer D].  
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5.1.1 Pulso largo 
5.1.1.1 Efecto térmico del pulso largo  
En base a lo comentado en el apartado de efectos térmicos del Capítulo 2 se ha tomado la 
decisión de que el tratamiento propuesto produzca un aumento de temperatura máximo 
(∆𝑇𝑚𝑎𝑥) en el tejido de 4 °C respecto a la temperatura basal.  
Entre los efectos derivados de este calentamiento, es conocido que la tasa de perfusión 
sanguínea en un tejido aumenta, ya que es un mecanismo para mantener la homeostasis y disipar 
esa variación. Zhang J et al demuestran en su trabajo que el calentamiento predicho en un 
tratamiento de HIFU se ajusta mejor a los datos reales si consideran en sus modelos una tasa de 
perfusión sanguínea linealmente variable con la temperatura [Zhang J]. Para estimar el factor que 
aumenta la perfusión sanguínea con la temperatura respecto de su valor en músculo, 𝑆𝐹𝑚, Drizdal T 
et al emplean la expresión [Drizdal T]: 
𝑆𝐹𝑚 =  {1 + 7.9 𝑒
− 
(𝑇−45)2
12     𝑇 ≤ 45 °𝐶
8.9        𝑇 ≥ 45 °𝐶  
}    (5.6) 
donde T es la temperatura del tejido.  La expresión eq.(5.6) permite estimar que este ∆𝑇𝑚𝑎𝑥 de 4 
°C respecto de una T basal de 36 °C, produce un aumento del flujo de sangre de un factor 2. 
La temperatura afecta también directamente a la tasa metabólica de muchos mecanismos 
biológicos gobernados por reacciones químicas. La cinética de las reacciones enzimáticas 
bioquímicas es proporcional al parámetro B, que varía con la temperatura de acuerdo al factor de 
Boltzman, B, de manera que se cumple que [Gillooly JF]: 
𝐵 ≈  𝑒−𝐸𝑖/𝑘𝐵𝑇    (5.7) 
donde 𝐸𝑖  es la energía de activación, que posee un promedio de ≈ 0.6 eV y 𝑘𝐵 es la constante de 
Boltzman, que vale 8.62 10−5 𝑒𝑉/𝐾. Según la eq.(5.7), un incremento de 10 °C aumenta un factor 
2.1 la tasa metabólica, lo cual concuerda con los valores que se recogen en la bibliografía [Szabo 
TL]. Para nuestro caso, empleando la eq.(5.7), se calcula que un incremento de 4 °C supone un 
incremento del metabolismo un factor 1.35. 
Otro efecto conocido es la variación de la elasticidad del tejido cuando se calienta. En su trabajo, 
De Brosses ES et al establecen una relación lineal entre el módulo de elasticidad y la dosis térmica 
(CEM, Cumulative Equivalent Minutes o 𝑡43), dada por [De Brosses ES]: 
𝐶𝐸𝑀 = 𝑡 ∙ 0.25 (43−𝑇)    (5.8) 
donde t es el tiempo que se mantiene la T. Explican que la disminución de la rigidez se debe a la 
agregación de la miosina y estiman que con cada minuto de CEM, el modulo elástico decrece un 1.5 
%. Si se mantienen los 4 °C durante los 5 minutos que dura el tratamiento, se obtiene una CEM de 
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0.08 minutos, con lo cual la variación en este parámetro es menor del 1 %. Esto permite afirmar 
que las propiedades del medio que dependen de los parámetros elásticos  del medio (p.e. c, Z, α) se 
mantienen constantes durante el tratamiento. 
En cuanto al modo de emisión, para este primer pulso se propone aplicar un DC corto (10 %) 
para poder incrementar la intensidad y tener una onda de amplitud mayor, dado que así se 
potencian también los posibles efectos no térmicos adicionales que puedan tener lugar. 
 
5.1.1.2 Relación para el cálculo de los parámetros de insonificación del pulso largo 
La evolución de la temperatura en un punto del tejido debido a la absorción de los US viene dada 
por la ecuación de bio-calor de Pennes, explicada en el apartado 4.1 del Capítulo 1 de esta tesis 
(eq.(1.21)) .  
Para simplificar su resolución analítica se consideran las siguientes simplificaciones: 
- La atenuación se debe a la absorción de los US (se ignora el efecto del scattering). 
- La única fuente de calor es la debida a la absorción del campo acústico (𝑄𝑚𝑒𝑡  = 0). 
- Las propiedades de los tejidos son isótropas, constantes y no varían con la temperatura. 
- Puede despreciarse la conducción térmica (∇( ĸ ∇𝑇) = 0). 
- El medio es infinito. 









(𝑇 − 𝑇𝑏)    (5.9) 
donde 𝑤𝑏 se mide en unidades de [kg/ 𝑚
3 𝑠]. Llamando 𝜑 a 𝜌 𝐶𝑝/𝐶𝑏𝑤𝑏, la solución analítica de 
la ecuación es [Mast TD]: 




1 −  𝑒−𝑡/φ
𝑡/φ
   (5.10) 
Donde t es el tiempo que dura el tratamiento y 𝜑 representa el tiempo de perfusión sanguíneo 
característico para cada tejido. Si 𝑡/ 𝜑 →  0 (bien porque el tiempo de tratamiento es mucho 
menor que 𝜑, o bien porque la perfusión es muy lenta, 𝜑 →  ∞) la eq.(5.10) se reduce a:  
∆𝑇 =  
𝑄 𝑡
𝜌 𝐶𝑝
    (5.11) 
𝜑 supone un umbral de duración para el cual el efecto de la perfusión sanguínea disminuye el 
calentamiento un factor 1 - 𝑒−1 (≈ 37 % ). Con los valores de la perfusión en cada tejido (Tabla 
5.2) el parámetro de 𝜑 se calcula: 
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𝜌𝑚𝑢𝑠𝑐  ∙ 𝐶𝑝𝑚𝑢𝑠𝑐














 ≈ 1452 𝑠    (5.12)   
φ𝑡𝑒𝑛𝑑 =
𝜌𝑡𝑒𝑛𝑑  ∙ 𝐶𝑝𝑡𝑒𝑛𝑑














 ≈ 1868 𝑠    (5.13) 
Ambos tiempos son de un orden mayor que la duración impuesta para la insonificación (t = 300 
s). Sustituyendo el valor de Q (eq.(1.20)) en la eq.(5.10), se tiene que: 







2  𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 𝛼 ∙ 𝑡 
𝜌 𝐶𝑝
 ∙ 𝜀     (5.14) 
donde 𝜀 es un parámetro asociado a la perfusión sanguínea. Sustituyendo el valor 𝑡/𝜑 
correspondiente en nuestro caso, se calcula que 𝜀 = 0.90 para tejido muscular y 𝜀 = 0.92 para 
tendón y ligamento. En base a esto se puede aproximar que el aumento de la temperatura será 
entre un 10 % y un 8 % menor si se tiene en cuenta la perfusión sanguínea respecto a si se ignora, 
lo cual se comprueba más adelante mediante simulación.  
En la eq.(5.14) se puede ver que el ∆𝑇 depende de varias características del medio (𝛼, 𝜌, 𝐶𝑝). 
Llamando 𝑇𝑝 a un parámetro que englobe estas propiedades del tejido, éste vendrá dado por: 
𝑇𝑝 =  
2 𝛼 
𝜌 𝐶𝑝
    (5.15)  
Sustituyéndolo en la eq.(5.14), ésta se expresa ahora como: 
∆𝑇 =  𝑇𝑝  ∙ 𝜀 ∙  𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 ∙ 𝑡    (5.16) 
El parámetro 𝑇𝑝 para músculo y tendón o ligamento se calcula sustituyendo los valores de la 
Tabla 5.2 en la eq.(5.15) como: 
𝑇𝑝 𝑚𝑢𝑠𝑐 =  
2 𝛼𝑚𝑢𝑠𝑐
𝜌𝑚𝑢𝑠𝑐  𝐶𝑝𝑚𝑢𝑠𝑐
 =    












   (5.17) 
𝑇𝑝 𝑡𝑒𝑛𝑑 =  
2 𝛼𝑡𝑒𝑛𝑑
𝜌𝑡𝑒𝑛𝑑  𝐶𝑝𝑡𝑒𝑛𝑑
 =    












     (5.18) 
Cabe hacer notar que la proporción entre este parámetro para ambos tejidos se puede 
aproximar que es de 0.51. Esto implica que, si se insonifican con la misma intensidad, el ∆𝑇 que se 
espera producir en el músculo es cerca de la mitad que el que se va a originar en un tendón o un 
ligamento.  
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Tomando un ∆𝑇𝑚𝑎𝑥 de 4 °C, se calcula a continuación, despejando de la eq.(5.16) la intensidad 
de US necesaria para lograr dicho aumento en un músculo para una insonificación de 300 s con un 
transductor de 2 MHz. 
𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 =  
∆𝑇𝑚𝑎𝑥






 ∙ 0.90  ∙ 300 𝑠 
 ≈  0.18 𝑊/𝑐𝑚2    (5.19)  
En un transductor tipo pistón la intensidad máxima puntual, 𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 , que se tiene en la 
distribución del campo acústico es cuatro veces la intensidad promedio que se emite, 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴, por lo 
que: 
𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 =  0.25 ∙ 𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴 =  0.25 ∙ 0.18 𝑊/𝑐𝑚
2 =  0.045 𝑊/𝑐𝑚2    (5.20) 
Para comprobar este resultado se simula la evolución térmica de un tejido muscular semi infinito 
cuando se insonifica de forma continua con una apertura plana de 1 cm de diámetro que emite una 
potencia 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 = 0.045W/𝑐𝑚
2 durante 300 s. Los resultados de la distribución del campo acústico 
que se transmite al músculo, el incremento de temperatura, 𝑇 −  𝑇0, que se produce transcurridos 
300 s y su evolución en un punto situado en el centro y a 2 mm de profundidad, considerando y sin 
considerar la perfusión sanguínea, se muestran en la Tabla 5.6. La simulación se calcula con un paso 
temporal de 0.5 s, durante un tiempo total de 400 s. 
Tabla 5.6: Resultados de la simulación para un transductor de 𝑰𝑺𝑨𝑻𝑨 = 0.045 W/𝒄𝒎
𝟐 que emite en músculo, con 
la aproximación de que la conductividad térmica es despreciable (k = 0). 





Se obtiene que la amplitud promedio de presión acústica cerca del origen es de 40 kPa, que 
corresponde con el valor que se calcula en músculo para un transductor con una intensidad 
𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 = 0.045 W/𝑐𝑚
2 con la expresión teórica que se deduce de la eq.(1.9): 
𝑃 =  √2 ∙ 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 ∙  𝜌𝑚𝑢𝑠𝑐 ∙ 𝑐𝑚𝑢𝑠𝑐  ≈ 39.6 𝑘𝑃𝑎    (5.21) 
En la distribución del aumento de temperatura se tiene un incremento promedio de 0.9 °C. y un 
máximo puntual de 3.7 °C, próximos al ∆𝑇𝑚𝑎𝑥 de 4 °C pretendido. Estos puntos coinciden con los 
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máximos de amplitud de presión e intensidad del campo acústico. Este hecho, en un caso real, no 
es tan acusado debido al efecto disipativo de la conductividad térmica, que hace que estos “puntos 
calientes” transfieran calor a su alrededor y el incremento térmico se homogenice en la zona.  
Del registro de la evolución térmica de un punto situado a 2 mm de profundidad puede 
confirmarse que el efecto de la perfusión sanguínea reduce el calentamiento máximo de 2.07 °C a 
1.88 °C. Esto implica una disminución de un 10 %, similar al calculado para músculo al establecer el 
valor del parámetro 𝜀 (eq.(5.14)). Además, puede notarse en el gráfico de la Tabla 5.6 que la 
temperatura cuando se apaga el transductor desciende más lentamente en el caso de despreciarse 
la perfusión sanguínea. 
Para aproximarnos más a un caso real, se recalcula la simulación de este mismo modelo pero 
teniendo en cuenta, además de la perfusión sanguínea, la conductividad térmica del músculo. Los 
resultados se recogen en la Tabla 5.7. 
Tabla 5.7: Resultados de la simulación para un transductor de 𝑰𝑺𝑨𝑻𝑨 = 0.045 W/𝒄𝒎
𝟐 que trabaja en músculo. 





Siendo el campo acústico el mismo que en caso anterior, comparando esta distribución del 
incremento de temperatura con la mostrada en la Tabla 5.6 (sin conducción térmica) se puede ver 
que el efecto de la conducción térmica hace que la temperatura se homogeneice en la zona 
insonificada. Se reduce el calentamiento que se obtiene y los “puntos calientes” desaparecen. El 
registro para un punto en el centro y a 2 mm decae de un máximo de 1.88 °C a 0.35 °C. En base a 
esto, para dar cuenta del efecto de la conductividad térmica en nuestra expresión se introduce un 
nuevo parámetro, C, a la eq.(5.16), que ahora se expresa: 
∆𝑇 =  
𝑇𝑝  ∙ 𝜀  ∙ 𝐼𝑆𝑃𝑇𝐴  ∙ 𝑡
𝐶
    (5.22) 
Para músculo, en base a los resultados de la simulación, este parámetro C se calcula: frente a un 
∆𝑇𝑚𝑎𝑥 puntual esperado de 4 °C, obtenido sin considerar la conductividad, se ha obtenido un 
∆𝑇𝑚𝑎𝑥 de 0.35 °C (Tabla 5.7), es decir, el máximo se reduce un factor 11.4, que corresponde al valor 
de C. 
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Así, la intensidad promedio que debe emitir en su superficie un transductor para lograr un 
∆𝑇𝑚𝑎𝑥 en el medio vendrá dada por: 





𝑇𝑝  ∙ 𝜀  ∙ 𝑡 
∙ 𝐶   (5.23) 
Con esta ecuación, de forma similar a como se ha hecho en la eq.(5.19), se calcula que, para 
lograr en tejido muscular un ∆𝑇𝑚𝑎𝑥 de 4 °C con un transductor de 2 MHz, éste debiera trabajar con 
una intensidad en modo continuo de 0.51 𝑊/𝑐𝑚2. 
Para verificar este resultado, se realiza la simulación para este caso, considerándose tanto la 
perfusión sanguínea como la conductividad térmica del medio. Se obtienen las distribuciones de 
presión y temperatura mostradas en la Tabla 5.8. Se muestra también la evolución térmica de un 
punto a 2 mm de profundidad. 
Tabla 5.8: Resultados de la simulación para un transductor de 𝑰𝑺𝑨𝑻𝑨 = 0.51 W/𝒄𝒎
𝟐 que trabaja en músculo. 





La amplitud promedio de presión acústica que se obtiene cerca del origen es de 133 kPa. En la 
distribución del calentamiento se obtiene que el registro térmico máximo es de 4 °C y ocurre cerca 
de la superficie.  
Siguiendo la misma metodología que para el caso del músculo se realizan las simulaciones para 
obtener el valor del parámetro C para el caso del tendón (datos no mostrados). Cuando se 
considera la conductividad térmica el calentamiento máximo en el medio pasa de 4 °C a 0.36 °C, 
obteniéndose por tanto que se reduce un factor 11.1, que corresponde a C en la eq.(5.22). 
Así, sustituyendo en la eq.(5.23), se calcula que para lograr en 300 s en tejido tendinoso o 
ligamento un ∆𝑇𝑚𝑎𝑥 de 4 °C con un transductor plano de 2 MHz se debe emitir en modo continuo 
una intensidad de: 








 ∙ 0.92  ∙ 300 𝑠 
 ∙ 11.1 ≈  0.25 𝑊/𝑐𝑚2    (5.24) 
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Simulando este caso, como se ha hecho en la Tabla 5.8 para músculo, se obtienen las 
distribuciones de presión y temperatura recogidas en la Tabla 5.9, para un tejido tendinoso. 
Tabla 5.9: Resultados de la simulación para un transductor de 𝑰𝑺𝑨𝑻𝑨 = 0.25 W/𝒄𝒎
𝟐 que trabaja en tendón. 




La amplitud promedio de presión acústica que se obtiene cerca del origen es de 100.1 kPa. En la 
distribución del incremento de temperatura se obtienen los 4 °C esperados.  
En las distribuciones del incremento de T obtenidas, tanto para el caso muscular como de 
tendón (Tabla 5.8 y 5.9, respectivamente), se observa que el aumento más relevante se produce en 
las zonas próximas a la superficie y el calentamiento que se obtiene decae con la profundidad. Esto 
ocurre para transductores no focalizados. Para cuantificar este hecho se registra en la simulación 
para músculo el incremento de temperatura que se obtiene en función de la profundidad en los 
puntos del eje axial central (r=0) para diferentes instantes: 100 s, 200 s y 300 s. Los resultados se 
recogen en la Tabla 5.10. Cabe esperar que la tendencia de los datos sea la misma que se tiene para 
la amplitud de presión acústica, es decir, decaigan con una tendencia exponencial, como se expresa 
en la eq.(1.5). En base a esto, se realizan ajustes de las curvas obtenidas a una función de la forma 
∆𝑇 = 𝑘 𝑒− 𝑎 𝑧 (𝑚𝑚). 
Tabla 5.10: Evolución del incremento de temperatura que se registra en los puntos del eje axial central para un 
tejido muscular insonificando con un transductor de 2 MHz que emite una 𝑰𝑺𝑨𝑻𝑨 = 0.51 W/𝒄𝒎
𝟐 y resultados del 
ajuste de las curvas obtenidas a una función de la forma: ∆𝑻 = 𝒌 𝒆− 𝒂 𝒛 (𝒎𝒎). 
Gráfico Instante k a R 
 
100 s 3.05 0.031 0.9810 
200 s 4.17 0.031 0.9885 
300 s 4.67 0.032 0.9915 
 
El valor de a que se obtiene para todos los casos es muy próximo a 2 𝛼𝑚𝑢𝑠𝑐  para una frecuencia 
de 2 MHz, que valdría 0.0302 Np/mm según los parámetros de la Tabla 5.3. Se tiene, por tanto, que 
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si lo que se quiere es calentar una zona que está a una profundidad z de cierto tejido, se ha de 
incrementar el valor de la 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 que habría que aplicar por un factor que tenga en cuenta la 
atenuación que va a sufrir, y que valdrá: 
𝑒  2 𝛼𝑡𝑒𝑗𝑖𝑑𝑜(
𝑁𝑝
𝑚
) 𝑧 (𝑚)    (5.25)  
Si se emplea un modo pulsado en lugar de emisión continua se pueden aplicar en la zona 
intensidades más altas sin sobre calentar el tejido. Aproximando que el incremento de temperatura 
que se produce es directamente proporcional al tiempo total de insonificación y, por tanto, al DC se 
puede proponer la siguiente ecuación general que establezca la intensidad que debe emitir el 
transductor tipo pistón mientras está funcionando para alcanzar un ∆𝑇𝑚𝑎𝑥: 





𝑇𝑝  ∙ 𝜀  ∙ 𝑡 ∙ 𝐷𝐶 
∙ 𝐶  ∙  𝑒  2 𝛼𝑡𝑒𝑗𝑖𝑑𝑜(
𝑁𝑝
𝑚
) 𝑧 (𝑚)    (5.26) 
A modo de resumen, se recoge en la Tabla 5.11 la explicación de lo que representa cada 
parámetro de la eq.(5.26) y su valor correspondiente, según se trate de un músculo o un tendón o 
ligamento. 
Tabla 5.11: Significado y valor de los parámetros que aparecen en la eq.(5.26), según el tejido que corresponda. 
Parámetro Significado Valor músc. Valor tend. Observaciones 
𝑰 
Intensidad que emite el 
transductor 
- - 
Valor en W/𝑐𝑚2, mientras el transductor 
está funcionando (𝐼𝑇𝑃) 
∆𝑻𝒎𝒂𝒙 
Incremento máximo de 
temperatura que se quiere 
alcanzar en el tejido 
- - Valor en °C 
𝒕 Tiempo de tratamiento - - Valor en s 
𝑫𝑪 
Ciclo de trabajo con el que 
emite el transductor 
- - 
Valor en tanto por 1. Es decir, un modo 
continuo corresponde a un valor de DC 
de 1 y un modo 1:1 o 50 % a un DC de 
0.5. 
𝑻𝒑 
Parámetro que considera el 




Calculados según las propiedades de cada 
tejido recogidas en las Tablas 5.2 y 5.3 
 
𝑓0 en MHz 
𝜺 








Parámetro que considera la 
atenuación del tejido 
7.1  𝑓0
1.08 14.5  𝑓0
1.17 
Valor en Np/m 
𝑓0 en MHz 
z 
Profundidad a la que se mide 
el incremento de 
temperatura 
- - Valor en m 
 
5.1.1.3 Verificación de la relación propuesta para el pulso largo 
Para verificar experimentalmente la eq.(5.26), se dispone en el laboratorio de un transductor 
tipo pistón diseñado para ensayos con pequeños animales con una frecuencia de 2 MHz (Fig.5.2) y 1 
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cm de diámetro emitiendo sobre un tejido muscular ex vivo (muestra de codillo de ternera). En la 
Fig.5.9A puede verse una imagen tomada durante la insonificación. Se transmite un pulso de 
excitación al transductor de 200 ciclos con una PRF de 1 ms (DC = 0.1) y una amplitud de 30 Vpp 
durante 300 s. El registro de la señal acústica que se tiene, en el mismo punto donde se va a medir 
la temperatura dentro del tejido, a 2 mm de la superficie, se muestra en la Fig.5.8. 
 
Fig. 5.8: Señal de presión acústica registrada con un hidrófono en una muestra de tejido muscular ex vivo para un 
pulso de 200 ciclos de 2 MHz y un voltaje de excitación del transductor de 30 Vpp. 
Con una amplitud de presión acústica máxima de 0.24 MPa como la que se obtiene, se calcula 
con la eq.(1.9) que la intensidad a la que corresponde es de 1.66 𝑊/𝑐𝑚2. 
Se calcula para esta intensidad el ∆𝑇 que se espera con la eq.(5.26) propuesta. En la 
insonificación de un tejido ex vivo no hay perfusión sanguínea, por lo que se considera que 𝜀 para 
este caso vale 1. A una profundidad de unos 2 mm el factor que considera la atenuación vale: 
𝑒  2 𝛼𝑡𝑒𝑗𝑖𝑑𝑜(
𝑁𝑝
𝑚
) 𝑧 (𝑚) =  𝑒  2∙ 15 (
𝑁𝑝
𝑚
) 2∙10−3 (𝑚) = 1.06    (5.27) 
Sustituyendo todos los parámetros que corresponden según lo mostrado en la Tabla 5.11 se 
tiene que el incremento de temperatura esperado es de: 
∆𝑇𝑚𝑎𝑥[°𝐶] =  4 ∙
𝑇𝑝  ∙ 𝜀  ∙ 𝑡 ∙ 𝐷𝐶 




∙ 𝐼 = 1.3 °𝐶    (5.28)   
Para verificar este resultado se introduce el termopar en la muestra de tejido a 2 mm de 
profundidad, como aparece en la Fig.5.9A y se aplican los US durante 5 minutos. El registro que se 
obtiene de la temperatura durante la insonificación se muestra en la Fig.5.9B 
A   
1. Transductor 
2. Sistema de sujeción 
3. Gel de acoplamiento 
4. Muestra de tejido ex vivo 
5. Termopar 
B  
Fig. 5.9: (A) Disposición en laboratorio del sistema para medir el incremento de temperatura en el tejido. (B) 
Registro obtenido para una insonificación de 300 s, 𝟏. 𝟔𝟔 𝑾/𝒄𝒎𝟐, DC = 0.1. 
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El incremento de temperatura que se mide experimentalmente es de 1.6 °C. Este valor está 0.3 
°C por encima de lo predicho con la eq.(5.28). El error es atribuible a las reflexiones que se 
producen debido a las dimensiones finitas del tejido, que hacen que haya más energía, y a 
diferencias en las propiedades acústicas entre un tejido in vivo y ex vivo. 
Para verificar la aplicabilidad de la eq.(5.26) en tratamientos in vivo, se realiza una búsqueda 
bibliográfica de estudios clínicos que cuantifiquen el calentamiento que se produce en tejido 
muscular y tendinoso con US. Los resultados de estos trabajos y su referencia se recogen en la 
Tabla 5.12. Estos estudios se usan en la actualidad como base para establecer los parámetros 
relacionados con los efectos térmicos con US. 













1 1 músculo 2.5 y 5 2 ERA 0.16 [Draper DO 1995] 
1 3 músculo 0.8 y 1.6 2 ERA 0.58 [Draper DO 1995] 
1.4 3 músculo 3 3 ERA 0.55 [Franson J] 
1.5 3 músculo 2.5 2 ERA 1.19 [Hayes BT] 
0.5 3 músculo 2 2 ERA 0.28 [Gallo JA] 
1 3 tendón 1 2 ERA 1.33 [Draper DO (1) 2010] 
1 3 tendón 1 2 ERA 2.1 [Chan AK] 
1 3 tendón 1 4 ERA 1.3 [Chan AK] 
 
En estos trabajos el área insonificada es mayor que el cabezal del transductor (n veces ERA) por 
lo que el calentamiento que se obtiene es menor que si el transductor se quedara inmóvil, como 
considera nuestro modelo. En una primera aproximación, se asume una relación inversamente 
proporcional entre el área insonificada y el calor que se transmite a la misma y, en consecuencia, el 
incremento de temperatura. Teniendo esto en cuenta se comparan en la parte sombreada de la 
Tabla 5.13, las tasas de calentamiento (∆𝑇/𝑚𝑖𝑛 ∙ ERA) que se obtienen en estos trabajos con la que 
se predice si se aplica la eq.(5.26) propuesta. 
















[Draper DO 1995] 1 1 músculo 3.7 0.32 0.42 31 
[Draper DO 1995] 1 3 músculo 1.2 1.16 1.35 16 
[Franson J] 1.4 3 músculo 3 1.65 0.82 50 
[Hayes BT] 1.5 3 músculo 2.5 2.38 1.11 53 
[Gallo JA] 0.5 3 músculo 2 0.56 0.47 16 
[Draper DO (1) 2010] 1 3 tendón 1 2.66 1.87 30 
[Chan AK] 1 3 tendón 1 4.2 1.87 55 
[Chan AK] 1 3 tendón 1 5.2 1.87 64 
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Las diferencias en la tasa del incremento de temperatura que se han obtenido entre los valores 
calculados con la eq.(5.26) respecto de medidas reales in vivo, están comprendidas entre un 16 % y 
un 64 %. Las desigualdades más altas corresponden a las obtenidas respecto al estudio de Chan AK 
et al en tendón [Chan AK]. En referencia a este resultado, se alega en la discusión del trabajo 
posterior de Draper DO et al que las diferencias entre ambos estudios pudieran surgir debido a la 
presencia de hueso en el campo de tratamiento de Chan AK et al [Draper DO (1) 2010]. Es conocido 
que, debido a la diferencia de impedancias acústicas, la capa cortical del hueso supone una 
reflexión de un porcentaje muy alto del campo acústico. Para dar cuenta de este hecho se 
muestran en la Tabla 5.14 los coeficientes de reflexión, Γ, obtenidos para el caso de una interfaz 
músculo/hueso o tendón/hueso. 










Hueso (cortical) 1908 3515 6.71 106 - 
Músculo 1090 1588 1.73 106 0.59 
Tendón/Ligamento 1142 1750 2.00 106 0.54 
 
Según la Tabla 5.14, en la interfaz se refleja cerca del 60 % del campo y, por tanto, la intensidad 
que recibe el tejido se verá incrementada debido a la superposición de ondas.  
Otro hecho al que se le puede atribuir nuestra infraestimación del calentamiento en 
comparación con los casos clínicos para tendón es que la eq.(5.26) considera que toda la 
atenuación es debida a tejido tendinoso, mientras que en el caso real hay piel y músculo antes del 
mismo, por lo que no será tan alta. Si se recalcula la eq.(5.26) considerando que la atenuación es 
debida a 0.5 cm de músculo y a 0.5 cm de tendón en lugar de únicamente 1 cm de tendón, la tasa 
de calentamiento calculada pasa de 1.87 °C/min a 2.96 °C/min, la cual supone una diferencia del 11 
% respecto a la de Draper DO et al [Draper DO (1) 2010].  
En los casos en los que se mide el calentamiento en tejido muscular, si se comparan los trabajos 
de Draper DO et al con los de Franson J et al y Hayes BT et al, posteriores, se tiene una controversia 
[Draper DO 1995, Franson J, Hayes BT]. Los tres trabajos se realizan en el músculo del tríceps sural, 
pero el incremento de temperatura en los dos últimos es mayor que el esperado si se tiene en 
cuenta que, a pesar de aplicarse mayor intensidad, también se mide a mayor profundidad y por 
tanto se tiene mayor atenuación. El error en este caso puede ser atribuible a la presencia de hueso 
en las proximidades de la zona a la que se está midiendo. 
El valor del coeficiente de atenuación en tejido blando viene dado por un componente debido a 
la absorción y otro debido al scattering, que aquí se ha ignorado. Estudios como el de Damianou CA 
et al cuantifican que a 37 °C el fenómeno de absorción contribuye al 73 % de la atenuación total en 
músculo [Damianou CA]. Esto es concordante con la consideración de que la absorción supone 
entre el  60 % y el 80 % de la atenuación total en tejido blando, según Ter Haar G [Ter Haar G 1999]. 
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Según esto, las tasas que se obtienen con la eq.(5.26) están sobrevaloradas. Este hecho justifica las 
diferencias obtenidas con los estudios de Draper DO et al en músculo [Draper DO 1995]. 
Otra posible fuente de error es el hecho de considerar que las propiedades de los tejidos se 
mantienen constantes durante toda la insonificación. En los 10 minutos que dura el tratamiento de 
Draper DO et al  en el que se alcanzan  ∆𝑇 de 1.6 °C y 5.8 °C, dependiendo de la profundidad, se 
incrementa la perfusión en la zona un factor 1.08 y 4.36, respectivamente según la eq.(5.6) 
(considerando una T basal de 36 °C). Esto supone que el parámetro 𝜑 decrece ese mismo factor 
respecto al considerado y, en consecuencia, el valor de 𝜀 sería 0.89 o 0.66, según el caso, ambos 
menores que el 0.9 empleado en los cálculos. Este hecho justifica en parte por qué nuestras tasas 
de calentamiento son mayores que las de este autor. 
Dadas las diferencias obtenidas y la justificación hecha de las mismas, se considera que la 
eq.(5.26) es una buena aproximación  para calcular la intensidad que se ha de aplicar para lograr un 
incremento de temperatura en el tejido. En base a las diferencias obtenidas con estudios ya 
publicados (tabla 5.13), el error que se tiene, respecto a un caso in vivo en el que no se tienen 
interfaces de hueso se estima que es de un 30 %.   
 
5.1.2 Pulso corto 
5.1.2.1 Efecto mecánico del pulso corto  
Con el pulso corto se pretende alcanzar un valor umbral de amplitud de presión que provoque 
en las células el efecto necesario para potenciar su metabolismo, en ausencia de agentes de 
contraste artificiales. De esta manera, la propia onda es la responsable de la estimulación mecánica 
en las células o de la activación de los micronúcleos naturalmente presentes en los tejidos.  
Cuando la célula está en reposo, posee cierta presión intracelular positiva debido a la 
concentración osmótica que mantiene. Adicionalmente, las adhesiones entre el citoesqueleto y la 
membrana le llevan a mantener cierta rigidez. Estos factores hacen que en ausencia de fuerzas 
externas la membrana de las células de los tejidos humanos posea cierta tensión superficial, 
típicamente en el orden de 𝜏𝑟𝑒𝑝 = 10
−5 𝑁/𝑚 [Gauthier NC, Charras GT].  
Cuando se somete la célula a una presión externa o a una tensión que supera un valor crítico 
(𝜏𝑐) se produce su rotura ya que la superficie de la membrana solamente es capaz de incrementar 
su área cerca de un 3-5 % antes de que los enlaces entre bilípidos se rompan [Morris CE]. Este 
umbral depende de factores como son la composición y enlaces presentes en la membrana [Olbrich 
K], si hay poros ya presentes o no y, dado que es un proceso dinámico, depende también de la tasa 
a la que se aplique esta tensión, siendo el umbral menor si ésta se transfiere más lentamente 
[Leontiadou H]. 
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Se recogen en la Tabla 5.15 valores representativos de las propiedades reportadas en la 
bibliografía para células de tejido blando en mamíferos. 
Tabla 5.15: Propiedades mecánicas de las células de tejido blando en mamíferos. 
Propiedad Valor Referencia 
Tamaño 6 a 40 µm [Rubin DM] 
Módulo de compresibilidad citoplasma (K) 4 TPa [Rubin DM] 
Módulo de Young membrana (Y) 20 MPa [Picas L] 
Tensión en reposo en la membrana de las células de mamíferos (𝜏𝑟𝑒𝑝) 0.01-0.04 mN/m [Gauthier NC] 
Tensión para producir lisis en la membrana de células de músculo esquelético (𝜏𝑐) 12 mN/m 
[Morris CE] Tensión para la activación de los canales mecanosensibles (𝜏𝑎𝑐𝑡) 1 mN/m 
Fuerza activación de los canales mecanosensibles 10-20 pN 
 
Las dimensiones de las células (≈ 10 µm) son mucho menores que la λ de los US (≈ mm) por lo 
que éstas reciben el estímulo de US como una variación de presión hidrostática. En una primera 
aproximación la célula puede considerarse como una esfera de radio 𝑅𝑐, sometida a una presión 











2  → 𝐹 = 𝑃 ∙  4 𝜋 𝑅𝑐
2    (5.29) 
 
Esta presión tiene una gran influencia sobre la tensión cortical en la membrana. Dado el alto 
módulo de compresibilidad de las células (K ≈ 4 1012 𝑃𝑎, Tabla 5.15) se comportan como cuerpos 
incompresibles [Yang T], por lo que se puede considerar que su forma y volumen se mantienen 
constantes [Gauthier NC]. De esta manera, la tensión a la que está sometida la membrana debida a 
esta presión externa es: 




𝑃 ∙  4 𝜋 𝑅𝑐
2
2 𝜋 𝑅𝑐
= 𝑃 ∙ 2 ∙ 𝑅𝑐     (5.30) 
 
Con la eq.(5.30) y los valores de la Tabla 5.15 para la tensión de la membrana celular en reposo, 
𝜏𝑟𝑒𝑝, y crítica, 𝜏𝑐, se puede estimar el factor de variación de la presión respecto de la situación de 










≈ 500   (5.31) 
 
Considerando que la presión en reposo es la atmosférica (1 atm), se puede aproximar que: 
 
𝑃𝑐 ≈  500 ∙  𝑃𝑟𝑒𝑝 =  500 ∙ 1 𝑎𝑡𝑚 =  500 ∙ 0.101 𝑀𝑃𝑎 ≈ 50 𝑀𝑃𝑎    (5.32) 
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Es decir, con presiones del orden de 50 MPa se logra provocar la rotura de la membrana. Este 
umbral es concordante con los 20 MPa a los que Leontitiadou H et al estima que se comienzan a 
reorganizar los lípidos de la membrana y se forman poros [Leontitiadou H]. Este resultado 
justificaría por qué en ausencia de agentes de contraste no se observa daño en el tejido hasta 
amplitudes de 40 MPa [Izadifar Z]. 
Siguiendo el mismo razonamiento con la 𝜏𝑎𝑐𝑡 necesaria para la activación de los canales 
mecanosensibles [Morris CE] se calcula que con una amplitud de un orden menor, 5 MPa se logra 
su estimulación. Este valor es parecido al estimado en la eq.(5.33) considerando el valor de la 
fuerza necesaria para producir este efecto (Tabla 5.15), teniendo en cuenta que las dimensiones de 
las estructuras mecanosensoras de la membrana son del orden de los nm.  
𝑃 =  
𝐹
𝑆






 𝑃𝑎 = 10 𝑀𝑃𝑎   (5.33) 
 
En base a esto, se establece que en nuestro pulso se deben emplear amplitudes comprendidas 
entre 5 y 10 MPa si se pretende estimular mecánicamente a la célula sin causarle daño físico. Este 
rango de presión está por debajo de los niveles comúnmente usados en HIFU y SW (≥ 10 MPa) pero 
es mayor que los empleados en US terapéuticos convencionales (3𝑊/𝑐𝑚2  ≈ 0.3 𝑀𝑃𝑎). Nos 
encontramos por tanto en un rango de amplitud de presión acústica intermedio (MIFU). 
La presencia de agentes de contraste magnifica la acción de la presión acústica debido a la 
oscilación de las burbujas [Krasovitski B] por lo que los umbrales para observar daño son menores. 
Así, con una amplitud de tan solo 2 MPa ya se ha observado daño en las células endoteliales de la 
microvasculatura de los músculos [Izadifar Z]. La potencialidad de un pulso de US para dar lugar a 
fenómenos no térmicos viene dada por su índice mecánico (MI) (eq.(3.8)). La FDA (Food and Drug 
Administration) establece un umbral de MI = 1.9 para la aplicación diagnóstica de los US en 
presencia de microagentes de contraste, considerándose ya peligroso un MI ≥ 0.7 [Rubin DM, Voig 
JU]. A partir de estos valores empiezan a tenerse en cuenta sus posibles aplicaciones terapéuticas. 
Un MI de 1.9 supone una amplitud de 3.3 MPa, 2.7 MPa y 1.9 MPa para una frecuencia de 3 MHz, 2 
MHz y 1 MHz, respectivamente, todos menores que los 5 MPa propuestos para nuestro caso, pero 
se ha de tener en cuenta que no se incluyen agentes de contraste. 
La aplicabilidad de una  insonificación con un pulso corto de 5 MPa de amplitud puede apoyarse 
en trabajos como el de Schratzberger P et al, que obtiene con pulsos de 30 ciclos de US de 1 MHz 
con un MI de 1.8 (100 W/𝑐𝑚2, ≈ 1.8 MPa) un aumento de hasta un factor 20.4 en la permeabilidad 
de las membranas plasmáticas de las células del cuádriceps en una muestra de conejos 
[Schratzberger P]. Comprueban que la integridad del tejido no se ve modificada y no se produce un 
aumento relevante de la temperatura, por lo que esta consecuencia es atribuible a una 
estimulación mecánica. Dalecki D et al obtienen que el umbral para crear hemorragia debido a la 
rotura de las células endoteliales en la cabeza de fetos de ratones con US de 1.2 MHz supone una 
presión de compresión y rarefacción de 4 MPa y 2.5 MPa (MI = 2.3), respectivamente [Dalecki D 
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1999]. Sin evidencias de efectos térmicos ni agentes cavitantes, este estudio sugiere que la causa 
del daño sea puramente mecánica. Es conocido que el tejido circundante afecta a la rigidez de la 
membrana, y que las células endoteliales de la parte interna de los vasos son las primeras en 
dañarse. VanBavel E en su revisión sobre los efectos del estrés mecánico en las células endoteliales 
explica que el uso de una amplitud de rarefacción de 2 MPa conlleva la apertura de canales y la 
síntesis de compuestos oxidativos (p.e. NO) [VanBavel E]. 
En nuestros experimentos realizados con fibroblastos en el Capítulo 4 se estudia el efecto de un 
pulso de 5 ciclos con una amplitud máxima de 1.01 MPa. No se observa daño físico (la membrana 
está íntegra) pero hay pequeñas variaciones en el número de individuos (Tabla 4.9) y diferencias en 
la morfología nuclear (presencia binucleos, Tabla 4.12) por lo que sí se confirma que hay un efecto 
mecánico. Si se aumenta el nivel de presión hasta los 5 MPa se prevé lograr una mayor estimulación 
de las células del tejido muscular y tendinoso, sin todavía causar un daño irreversible y aumentando 
su permeabilidad, según los valores de tensión de la membrana plasmática reportados en la Tabla 
5.15. Con esta amplitud, en base a los umbrales de presión de VanBavel et al y Dalecki D et al, 
puede producirse daño en las células endoteliales de pequeños vasos sanguíneos. Esto no tiene por 
qué tener un efecto perjudicial en el individuo [Dalecki D 1999, VanBavel E], dado que aumenta la 
transfección de nutrientes y promueve la angiogénesis. De hecho, uno de los efectos observados en 
estudios con US es el aumento de la producción de VEGF, una proteína señalizadora implicada en el 
crecimiento de vasos sanguíneos, insonificando diferentes tipos celulares [Doan N]. 
El umbral de cavitación de fluidos biológicos se sitúa entre 11 y 24 MPa [Hill CR 2004]. Dado que 
se propone emplear una amplitud menor y el pulso dura muy poco tiempo (≈ µs) se descarta que 
este fenómeno pueda estar presente en una situación in vivo. 
El pulso corto que se propone tiene cierto parecido con una onda de choque de las generadas 
con los equipos comerciales de tipo radial para Fisioterapia. Para este tipo de terapias se emplean 
del orden de 1000 pulsos, separados tiempos del orden del s (PRF ≈ Hz) y con amplitudes de 
presión acústica cerca de un orden de magnitud mayor que las nuestras (entre 10 y 100 MPa). En 
las investigaciones realizadas sobre la aplicación de SW a cultivos celulares se concluye que el 
efecto que se logra es más dependiente del número de pulsos que del incremento de la amplitud 
[Feigl T, Johannes EJ]. 
Buscando una magnitud física que permita comparar los resultados que se obtienen con SW y los 
que se puedan obtener con el tratamiento que se propone, se ha elegido la energía total entregada 
al tejido. Por ello, el número de estímulos que deben darse a las células con el pulso corto 
propuesto debe ser dos órdenes mayor que los empleados en SW. Dado que se dispone de 300 s de 
tratamiento, si quisieran darse 100.000 pulsos, éstos han de emitirse con una PRF de 3 ms. Para la 
PRF ha de tenerse en cuenta el umbral del ms establecido en el capítulo anterior como la 
separación mínima para que los estímulos sean recibidos por la célula de manera individual. 
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5.1.2.2 Relación para el cálculo de los parámetros de insonificación del pulso corto 
En un experimento con pequeños animales para estudiar el efecto de un pulso corto de US, la 
profundidad a la que se encuentran las estructuras es pequeña (≈ mm). Aunque los efectos de la 
difracción están presentes, se decide que una primera aproximación para conocer la intensidad que 
se necesita emitir con el transductor es la que se obtiene con las relaciones para la propagación de 
una onda plana en el medio. La expresión para la amplitud inicial de la onda de presión, 𝑃0, 
transmitida al medio por un transductor tipo pistón que trabaja con una intensidad 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 es: 
𝑃0 =  √2 ∙ 𝐼𝑆𝐴𝑇𝐴 ∙  𝜌𝑡𝑒𝑗𝑖𝑑𝑜 ∙  𝑐𝑡𝑒𝑗𝑖𝑑𝑜     (5.34 ) 
Sabiendo que ésta se atenúa conforme se propaga siguiendo la lay exponencial de la eq.(1.10), 
sustituyendo el valor de 𝑃0, puede escribirse: 




)  𝑧 (𝑚)  (5.35)  
Siguiendo con el procedimiento llevado a cabo para el pulso largo, se introduce un parámetro  
𝑇′𝑝 con las características del medio, dado por: 
𝑇′𝑝 = √2 ∙  𝜌𝑡𝑒𝑗𝑖𝑑𝑜 ∙ 𝑐𝑡𝑒𝑗𝑖𝑑𝑜/10    (5.36) 
Despejando de la eq.(5.35) se tiene que la intensidad que debe emitir el transductor para lograr 
alcanzar una amplitud de presión acústica P(z) en un punto a profundidad z se obtiene como: 
𝐼 [𝑊/𝑐𝑚2] = [
𝑃(𝑧) [𝑘𝑃𝑎]




)  𝑧 (𝑚)
]2     (5.37) 
La eq.(5.37) depende de varios parámetros, dados por las expresiones de la Tabla 5.16 según se 
trate un músculo o un tendón o ligamento. 
Tabla 5.16: Significado y valor de los parámetros que aparecen en la eq.(5.16), según el tejido que corresponda. 
Parámetro Significado Valor músc. Valor tend. Observaciones 
𝑰 
Intensidad con la que debe emitir 
el transductor 
- - 
Valor en W/𝑐𝑚2, mientras el 
transductor está funcionando (𝐼𝑇𝑃) 
𝑷(𝒛) 
Amplitud de presión acústica que 
se quiere alcanzar en el tejido 
- - Valor en kPa 
𝑻′𝒑 
Parámetro que considera el tipo 
de tejido 
186.1 199.9 
Calculados según las propiedades de 
cada tejido recogidas en las Tablas 5.2 
y 5.3 
𝜶𝒕𝒆𝒋𝒊𝒅𝒐 
Parámetro que considera la 
atenuación del tejido 
7.1  𝑓0
1.08 14.5  𝑓0
1.17 
Valor en Np/m 
𝑓0 en MHz 
z 
Profundidad a la que se mide el 
incremento de temperatura 
- - Valor en m 
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5.1.2.3 Verificación de la relación propuesta para el pulso corto 
La eq.(5.37) es válida para el caso de una onda plana. En nuestro caso, debido al tamaño finito 
de la apertura, la difracción se hace efectiva y aleja el campo acústico del caso ideal. Para dar 
cuenta de las diferencias que se tienen se realiza la simulación de la evolución temporal de un pulso 
corto de US emitido por una apertura plana circular de 2 MHz y 1 cm de diámetro en un tejido 
muscular semi infinito. Con la eq.(5.37) se calcula que, para que a 2 cm de profundidad se tenga 
una onda progresiva de 1 MPa (103 𝑘𝑃𝑎) en tejido muscular, la intensidad a la que debe funcionar 








]2  = 52.6 [𝑊/𝑐𝑚2]   (5.38) 
Por lo tanto, según la eq.(5.34) la onda que se emite originalmente al medio tiene una amplitud 
de 1.35 MPa. 
En los estudios temporales de simulación, en lugar de un parámetro de atenuación, se ha de 
especificar la viscosidad del medio. Se considera para nuestro modelo que el parámetro de 
viscosidad dinámica, 𝜇,  cumple la relación [Stokes GG]: 




    (5.39) 
De manera que para este caso el valor de 𝜇 en tejido muscular es de: 
𝜇 =  
15 𝑁𝑝/𝑚 ∙ 3 ∙  1090 𝑘𝑔/𝑚3 ∙  (1588 𝑚/𝑠)3
2 ∙ 4𝜋2 ∙ (2 106)2
= 0.63 𝑃𝑎 ∙ 𝑠    (5.41) 
Con estas condiciones se simula la evolución temporal de un impulso de 6 ciclos como el 
mostrado en la Fig.5.10, con la amplitud de desplazamiento necesaria para que el transductor 
emita al medio una onda de presión inicial de 1.35 MPa (40 nm). El estudio temporal se lleva a cabo 
durante un tiempo total de 20 µs, con un paso de 0.01 µs. En ese tiempo el pulso recorre una 
distancia de ≈ 31.8 mm. 
 
Fig. 5.10: Amplitud de desplazamiento impuesta a la apertura circular plana de 1 cm de diámetro 
En las Fig.5.11A, Fig.5.11B y Fig.5.11C se calcula la distribución de la amplitud de presión cuando 
el pulso se está propagando, justo al inicio (≈ 0.5 mm, t = 1 µs), a una distancia cerca de la 
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superficie de emisión (≈ 4 mm, t = 3 µs) y cuando está en un punto más alejado (≈ 2 cm, t = 12.3 
µs). En las distribuciones, puede notarse que el pulso está afectado por la interferencia a partir del 
segundo ciclo. 
A  (t = 1 µs) 
 
B  (t = 3 µs) 
 
C  (t = 12.3 µs) 
 
   
Fig. 5.11: Distribución 2D de la amplitud de presión máxima para (A) t = 1 µs, (B) t = 3 µs (z ≈ 4 mm) y (C) t = 12.3 
µs (z ≈ 20 mm). 
Se cumple que para una amplitud inicial de 1.36 MPa (Fig.5.11A), la amplitud de presión con la 
que llega el primer ciclo a una profundidad de 2 cm es de 1.07 MPa (Fig.5.11C), sin embargo, el 
resto del pulso se ve modificado por la difracción. En base a esto, sólo puede aproximarse que el 
primer ciclo cumple las relaciones deducidas en el apartado 5.1.2.2 de este capítulo para una onda 
plana. Este resultado alerta de que ha de tenerse en cuenta que con los transductores que 
convencionalmente se emplean en este tipo de estudios, el estímulo que se reciba en cada punto 
en una insonificación de pequeños animales o en clínica será diferente si no se emplea un pulso de 
un solo ciclo.  
Para profundizar más en este hecho, se considera el caso en el que se insonifica con el pulso de 
la Fig.5.12A la extremidad de un animal pequeño, p.e una rata. Esta forma del pulso es más similar 
a la que emite un transductor de terapia que el de la Fig.5.10. Esta simulación se lleva a cabo 
durante un tiempo total de 15 µs, con un paso de 5 ps.  
Reproduciendo la colocación de un hidrófono a 5 mm de profundidad, en el gráfico de la 
Fig.5.12B se representa la señal que se registra en el punto central (r = 0), a 2 mm y a 4 mm del eje 
axial. En los instantes señalados en este gráfico (1: t = 4.185 µs; 2: t = 4.895 µs, 3: t = 5.69 µs, 4: t = 
6.975 µs) se obtienen en la Fig.5.12C la distribución en el plano transversal (xy) a 5 mm de 
profundidad del valor absoluto de la presión acústica máxima. Debajo, en la Fig.5.12D, se muestra 
la distribución en esos mismos instantes en el plano axial (zx). Se señala en esta última con una 
línea discontinua blanca la localización del plano transversal correspondiente que se ha 
representado encima. En las proyecciones xy se incluye un círculo negro que representa el contorno 
del transductor (r = 5 mm). 
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Fig. 5.12: (A) Amplitud de desplazamiento impuesta a la apertura circular plana de 1 cm de diámetro. (B) Registro 
de la señal acústica en puntos situados a 5 mm de profundidad. Distribución 2D de la amplitud máxima de presión los 
instantes señalados en un plano (C) xy y (D) zx. 
 
En la Fig.5.12B se comprueba que los registros son diferentes para cada punto. El máximo para 
puntos alejados del centro es de 0.77 MPa, frente a los 1.13 MPa que se alcanzan en el centro. En 
las distribuciones de la Fig.5.12C puede apreciarse que el efecto de la difracción hace que, a partir 
del segundo ciclo, la amplitud adquiera un patrón anular.  
Este transductor emite una onda inicial de 0.87 MPa para el desplazamiento impuesto 
(Fig.5.12A), por lo que a 5 mm se esperan obtener amplitudes de 0.8 MPa, dada la atenuación del 
músculo (Tabla 5.3). Se observa en las distribuciones de la Fig.5.12D que se alcanzan estas 
presiones, pero no en la homogeneidad de la superficie ni durante toda la duración del pulso. Para 
cuantificar este hecho se calcula la evolución temporal de la superficie total del plano transversal 
situado a 5 mm que tiene una amplitud de presión de, al menos, 0.8 MPa. El resultado se 
representa en la Fig.5.13A.  
Ha de tenerse también en cuenta que, debido a la superposición de las ondas originadas por 
difracción, se alcanzarán máximos mayores que los esperados para el caso de una onda plana 
propagándose, sobretodo en la parte central del eje axial. Se calcula en la Fig.5.13B el máximo de 
presión acústica que se registra en cada instante en el mismo plano. 
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Fig. 5.13: Evolución temporal en el plano transversal a z = 5 mm de (A) superficie con una amplitud ≥ 0.8 MPa y (B) 
la presión acústica máxima puntual. 
Si se considera que la superficie insonificada puede aproximarse a la del transductor (≈ 0.78 
𝑐𝑚2) se obtiene que, el 41 % (0.32 𝑐𝑚2) recibirá al menos un ciclo con la amplitud umbral. Sin 
embargo, ha de tenerse también en cuenta que se alcanzan presiones puntuales de hasta 1.13 
MPa, un 40 % mayor que las esperadas, y los posibles efectos derivados que éstas puedan tener. 
Estos resultados alertan sobre la necesidad de hacer un estudio previo del campo acústico que se 
tiene para asegurarnos que se está dando la dosis que se pretende. No obstante, a pesar de que no 
se logra la insonificación homogénea, cabe esperar que efectos puntuales que se desencadenen a 
nivel celular tengan repercusión sobre los organismos circundantes y se obtengan luego efectos 
biológicos promedio en la zona. 
 
6. Discusión 
En este trabajo se propone una sistemática para establecer las características de la insonificación 
que se ha de aplicar en un tratamiento novedoso que combina los efectos térmicos y mecánicos de 
los US. Se proponen la eq.(5.26) y la eq.(5.37) que permiten calcular los parámetros de dosificación 
de los dos protocolos que se combinan, según se tenga la lesión en un músculo o en un tendón o 
ligamento. 
 Para poder comparar los niveles que se obtienen con los de la bibliografía, se calculan las dosis 
para las frecuencias más comunes: 1 MHz y 3 MHz. En los manuales y trabajos en los que se basa la 
dosificación que actualmente se aplica en Fisioterapia se sugiere una única insonificación con una 
frecuencia de 3 MHz para lesiones superficiales y 1 MHz para profundas, el modo continuo o pulsos 
largos para lesiones crónicas y pulsos cortos en agudas [Watson T 2002].  
En la actualidad las dosis se cuantifican en términos de intensidad (I) y ciclo de trabajo (DC) en la 
modalidad de TUS, similar a la de nuestro primer protocolo. Por otro lado, se emplea el parámetro 
de densidad de energía (𝜌𝐸) y número de pulsos (n) en SW, que es la modalidad más parecida a 
nuestro segundo protocolo. Para nuestro protocolo se considera que, en el caso del pulso largo, la 
duración del mismo sea de 100 µs (DC = 0.1 y PRF = 1 ms). Para el pulso corto, para poder 















en z = 5 mm














en z = 5 mm
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aproximar que se tiene una insonificación homogénea, se considera que se emite un pulso de tan 
sólo un ciclo de 1 MHz (en base a lo mostrado en el apartado 5.1.2.3). En los casos prácticos  
deberán comprobarse los niveles de presión acústica que se tienen según el voltaje en bornes del 
transductor para asegurar que se alcanzan las amplitudes oportunas (en este caso 5 MPa). El 
tiempo total que el transductor está funcionando es de 300 s con cada pulso. En el caso del corto se 
considera que en total se emiten 100.000 pulsos.  
Se calculan con las relaciones propuestas (eq.(5.26) y eq.(5.37)) tanto los parámetros de salida 
del transductor, es decir, los que se medirían en su superficie de emisión, como lo que se tienen en 
el punto donde se localiza la lesión, z, con la intensidad que corresponde, recogidos estos últimos 
en la parte sombreada y denotados con el índice (z) en la Tabla 5.17, para los dos tejidos estudiados 
y para diferentes profundidades de la lesión (1 mm, 1 cm o 2 cm). 
Tabla 5.17: Valores de los parámetros acústicos de los dos protocolos del tratamiento combinado que se propone 
en este trabajo, para diferentes tejidos y según la profundidad de la lesión. 
 
Pulso largo para lograr un ΔT de 4 °C con 
un transductor de 3 MHz, un DC del 10 % 
 
Pulso corto para lograr una P de 5 MPa 
con un transductor de 1 MHz 
Profundidad de 
la lesión 
1 mm 1 cm 2 cm 1 mm 1 cm 2 cm 
Músculo 
3.5 5.4 8.6 
𝑰 𝑺𝑨𝑻𝑷 
(W/𝒄𝒎𝟐) 
732.1 832 958.9 
0.35 0.43 0.55 
𝑷𝟎 
(MPa) 
5 5.4 5.8 
107 162 258 
𝝆𝑬 𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍 
(J/𝒄𝒎𝟐) 
73 83 96 
0.34 0.34 0.34 
𝑷𝒛 
(MPa) 
5 5 5 
3.4 3.4 3.4 
𝑰 𝑺𝑨𝑻𝑷(𝒛) 
(W/𝒄𝒎𝟐) 
722 722 722 
0.34 0.34 0.34 
𝝆𝑬 𝒑𝒖𝒍𝒔𝒐(z) 
(mJ/𝒄𝒎𝟐) 
0.72 0.72 0.72 
102 102 102 
𝝆𝑬 𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍(𝒛) 
(J/𝒄𝒎𝟐) 




1.7 4.3 12.2 
𝑰 𝑺𝑨𝑻𝑷 
(W/𝒄𝒎𝟐) 
644 836.1 1117.4 
0.26 0.41 0.7 
𝑷𝟎 
(MPa) 
5.1 5.8 6.7 
50 129 367 
𝝆𝑬 𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍 
(J/𝒄𝒎𝟐) 
64 84 112 
0.24 0.24 0.24 
𝑷𝒛 
(MPa) 
5 5 5 
1.5 1.5 1.5 
𝑰 𝑺𝑨𝑻𝑷(𝒛) 
(W/𝒄𝒎𝟐) 
625.6 625.6 625.6 
0.15 0.15 0.15 
𝝆𝑬 𝒑𝒖𝒍𝒔𝒐(z) 
(mJ/𝒄𝒎𝟐) 
0.63 0.63 0.63 
45 45 45 
𝝆𝑬 𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍(𝒛) 
(J/𝒄𝒎𝟐) 
63 63 63 
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Comparando las intensidades de salida del transductor propuestas para tejido tendinoso o 
muscular (primeras filas de la Tabla 5.17), se obtiene que para un caso en el que la lesión se sitúe a 
poca profundidad (≈ mm) y el efecto de la atenuación sea muy pequeño, para lograr el mismo 
efecto térmico se debe aplicar en el tendón una intensidad menor, al ser su absorción mayor 
debido su alto contenido proteico (𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 1.7 𝑊/𝑐𝑚
2en tendón frente a 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 3.5 𝑊/𝑐𝑚
2 en 
músculo). En el caso de querer potenciar los efectos mecánicos con un pulso muy corto, la 
intensidad requerida también es menor al ser la impedancia acústica del tendón un factor 1.15 
mayor respecto de la del músculo y, en consecuencia, la amplitud de presión de la onda transmitida 
mayor (𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 644 𝑊/𝑐𝑚
2 en tendón frente a 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 732.1 𝑊/𝑐𝑚
2 en músculo). Estas 
diferencias se mantienen en las dosis requeridas en la zona patológica (filas sombreadas de la Tabla 
5.17), por las mismas razones. 
Cuando la lesión se localiza a una profundidad media (≈1 cm) la atenuación comienza a hacerse 
notable. Para lograr el mismo efecto térmico, sigue necesitándose menor intensidad en el tendón 
(𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 4.3 𝑊/𝑐𝑚
2 en tendón frente a 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 5.4 𝑊/𝑐𝑚
2 en músculo) pero se obtiene una 
diferencia mucho menor que en el caso anterior, al compensarse el ΔT, proporcional al coeficiente 
de atenuación, con la disminución de intensidad a medida que la onda acústica penetra en el 
medio. Sin embargo, para lograr el mismo efecto mecánico, puesto que se emplea una frecuencia 
con una atenuación más pequeña, se compensa la diferencia de impedancia acústica con el efecto 
de la atenuación y las intensidades que se precisan son parecidas (𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 836.1 𝑊/𝑐𝑚
2en tendón 
frente a 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 832 𝑊/𝑐𝑚
2en músculo). 
Para una profundidad grande (≈ 2 cm) la atenuación ya tiene un efecto relevante, sobre todo en 
el pulso largo, donde se emplea la frecuencia más alta. En el tendón el transductor emite con una 
intensidad mayor para lograr el calentamiento y los tejidos previos resultarán también más 
afectados (𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 12.2 𝑊/𝑐𝑚
2 en tendón frente a 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 8.6 𝑊/𝑐𝑚
2 en músculo). En el pulso 
corto, aunque sigue requiriéndose mayor intensidad para lograr la misma amplitud de presión 
acústica en la zona, la diferencia es menor al emplearse una frecuencia con menor atenuación 
(𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 1117.4 𝑊/𝑐𝑚
2 en tendón frente a 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃 = 958.9 𝑊/𝑐𝑚
2 en músculo).  
Para lograr la misma dosis terapéutica en la zona, la 𝐼𝑆𝐴𝑇𝑃, la 𝑃0 y la 𝜌𝐸 𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙  que se ha de emitir 
al medio desde la superficie de un transductor tipo pistón es mayor según la profundidad a la que 
se quiere alcanzar esta dosis. Esto supone la sobredosificación y posibles efectos adversos sobre los 
tejidos previos (p.e. debido a un sobre calentamiento como se ha demostrado en el apartado 4 de 
este capítulo). La alternativa para evitar esto es la focalización de los US. Logrando esto, los 
parámetros relevantes únicamente son los que se han de alcanzar en la lesión (parte sombreada de 
la Tabla 5.17).  
En base a la bibliografía revisada, que se muestra más adelante en las Tablas 5.19 y 5.20, en la 
Tabla 5.18 se recogen los órdenes de los parámetros dosimétricos correspondientes a cada una de 
las tres modalidades terapéuticas que se usan actualmente: TUS, LIPUS y SW, comparadas con las 
que se proponen en este trabajo (Pulso largo y Pulso corto). 
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Tabla 5.18: Órdenes de magnitud de los parámetros acústicos de las modalidades de US terapéuticos que se 
emplean en la actualidad y las propuestas en este trabajo. 
Modalidad P (MPa) 𝝆𝑬 𝒑𝒖𝒍𝒔𝒐 (mJ/𝒄𝒎
𝟐) 𝑰 (𝐖/𝒄𝒎𝟐) 𝝆𝑬𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍 (𝐉/𝒄𝒎
𝟐) 𝒕𝒕𝒓𝒂𝒕𝒂𝒎. (𝒎𝒊𝒏) 
TUS 0.1 1-10 1 10-100 1 
LIPUS 0.01 0.01 0.1 10-100 10 
SW 10 10-100 1000 10-100 10 
Pulso largo 0.1-1 0.1-1 1-10 10-100 5 
Pulso corto 1 0.1-1 100 10-100 5 
 
El parámetro común a las tres modalidades usadas es la densidad de energía total que se libera 
(𝝆𝑬𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍). Esto sugiere que existen efectos biológicos relacionados con esta magnitud. Si se observa 
la Tabla 5.18, las densidades que se aplican en la zona patológica con nuestros dos protocolos 
también son del mismo orden que las que se recomienda emplear en la actualidad para obtener 
efectos beneficiosos con otros tratamientos. Esto nos permite deducir que, si este es un parámetro 
guía, podemos plantear que los efectos encontrados y reportados con las terapias convencionales 
pueden también producirse con nuestro tratamiento. 
Lo que particulariza a nuestra modalidad de tratamiento respecto a las que están ya implantadas 
en clínica, aparte de la combinación de protocolos, es que implica amplitudes de presión acústica e 
intensidades instantáneas mayores que las de LIPUS y TUS pero menores que las de SW, emitidas 
con pulsos con densidades de energía menor, lo que en promedio lleva a una energía total similar.  
La densidad de energía que se libera por pulso (𝜌𝐸 𝑝𝑢𝑙𝑠𝑜(𝑧)) en nuestros protocolos es al menos 
un orden de magnitud menor que en el caso de los pulsos convencionales de TUS y las SW (0.1 
mJ/𝑐𝑚2 frente a los 10 mJ/𝑐𝑚2 empleados en la actualidad) y mayores que las que tienen los 
pulsos de LIPUS. Esto es debido a que los pulsos largos que se emplean en nuestro caso son más 
cortos que los comúnmente empleados en TUS (de 0.1 ms frente a los 1-5 ms de estos últimos) y a 
que las amplitudes que se emiten en el pulso corto son menores que las que emplean las SW 
(> 10 𝑀𝑃𝑎). 
Según lo obtenido en la Tabla 5.17, con el protocolo del pulso largo se transfieren a la zona 
patológica del músculo o tendón 102 J/𝑐𝑚2 o 45 J/𝑐𝑚2, respectivamente. Con el protocolo del 
pulso corto la dosis en el punto patológico es de 72 J/𝑐𝑚2 o 63 J/𝑐𝑚2, según se trate de un músculo 
o un tendón. Para facilitar la comparación entre estos resultados y las dosis empleadas en estudios 
bibliográficos que corroboran la efectividad de los US terapéuticos in vivo, se recogen en la Tabla 
5.19 los parámetros de éstos últimos. 
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Tabla 5.19: Referencias bibliográficas que muestran resultados positivos en la aplicación de US terapéuticos in 
vivo y sugieren parámetros de dosificación clínicos. 











1 W/𝑐𝑚2 DC=1 




60 [Watson T 2002] 
Contractura lumbar 
1.5 W/𝑐𝑚2 DC=1 




50 [Rodríguez Martín JM] 
Atrofia muscular 1 W/𝑐𝑚2 DC=0.2 10 0.42 180 [Matsumoto Y] 
Tendinitis crónica 
0.5 W/𝑐𝑚2 DC=1 




45 [Rodríguez Martín JM] 
Tendinitis con 
calcificaciones 




150mW/𝑐𝑚2 DC=0.2 0.03 0.07 18 [Watanabe M] 
Tendinitis 150mW/𝑐𝑚2 DC=0.2 0.03 0.07 36 [Hsu AR] 
SW 
Tendinitis 1000 pulsos 23 15* 23 [Sems A] 
Tendinitis 1500 pulsos 29 17* 44 [Hsu RWW] 
Tendinitis 500 pulsos 12 11* 6 [Wang CJ] 
Tendinitis 200 pulsos 16 13* 3 [Chen YJ] 
Isquemia muscular 300 pulsos 10 10* 3 [Holfeld J] 




En lesiones musculares, el Rodríguez Martín JM sugiere aplicar el modo continuo o bien un DC 
de 0.5 hasta emitir una energía total de 50 J/𝑐𝑚2, similar a la energía total que se obtiene con un 
tratamiento como el propuesto por Watson T, de 60 J/𝑐𝑚2 [Rodríguez Martín JM, Watson T 2002]. 
En estos tratamientos los autores sugieren 1 min como tiempo total de insonificación. En nuestro 
caso, se mantiene el transductor funcionando 5 min, pero se aplica un DC menor. En la bibliografía 
se encuentra que la mayoría de Fisioterapeutas tratan este tipo de lesiones en sus clínicas 
aplicando US en modo continuo con intensidades de entre 1 W/𝑐𝑚2 y 2 W/𝑐𝑚2 durante una media 
de 5 minutos [Warden SJ], por lo que superarían las dosis recomendadas en estos manuales. Las 
densidades de energía que se aplican en estudios in vivo con TUS [Ebenbichler GR, Matsumoto Y] 
son del orden de las obtenidas con nuestros protocolos. 
En los tratamientos de una lesión crónica con SW, a pesar de emitirse una forma de pulso 
completamente diferente que con TUS o LIPUS, se tiene que en clínica se termina aplicando una 
𝜌𝐸 𝑡𝑜𝑡𝑎𝑙  del mismo orden (decenas de J/𝑐𝑚
2). Generalmente los tratamientos con energías 
menores corresponden a estudios en pequeños animales [Holfeld J, Chen YJ, Wang CJ]. 
Entre los efectos no térmicos asociados a los US que caben esperar a nivel celular, se recogen en 
la Tabla 5.20 algunos de los que se han reportado en trabajos que han empleado diferentes tipos 
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Tabla 5.20: Referencias bibliográficas que muestran resultados positivos en la aplicación de US terapéuticos y 
sugieren parámetros de dosificación en estudios in vitro. 












2 0.17 18 
[De Deyne 
PG] 
Mayor consumo de Ca 
5 W/𝑐𝑚2 
DC=0.2 
10 0.38 60 [Mortimer AJ] 




4 0.24 120 [Doan N] 
LIPUS 
Mayor consumo de calceína 
26 mW/𝑐𝑚2 
DC=0.75 
0.02 0.03 70 [Domenici F] 
Formación de adhesiones focales y 
activación de proteínas 
150mW/𝑐𝑚2 
DC=0.2 
0.03 0.07 36 [Roper J] 




0.03 0.07 18 [Mostafa NZ] 
Mayor síntesis de ADN y proliferación 
150mW/𝑐𝑚2 
DC=0.2 
0.03 0.07 20 [Zhou S] 




0.03 0.07 36 [Atherton P] 
Formación de vesículas endocitóticas 
322 mW/𝑐𝑚2 
DC=0.2 
0.06 0.1 23 [Hauser J] 
SW 
Decaimiento de la viabilidad 1000 pulsos 120 34* 120 [Johannes EJ] 
No afecta la viabilidad. Aumento en la 
síntesis de colágeno y la tasa de 
proliferación 
1000 pulsos 14 12* 14 [Vetrano M] 
Decaimiento inicial de la viabilidad, 
pero aumento posterior de la 
proliferación y en la síntesis de 
sustancias como factores de 
crecimiento y colágeno 
1000 pulsos 22 15* 22 [Berta L] 





Disminución de la viabilidad en las 
primeras 48 h (apoptosis) y posterior 
aumento de la tasa de proliferación 
0.88 W/𝑐𝑚2 
DC=0.1 




No hay daño celular. Malformaciones 
nucleares y alteraciones morfológicas 




*Estimando que para una SW de 10 MPa se tiene una 𝜌𝐸  de 10 mJ/𝑐𝑚
2 con la eq.(5.1) 
Nuestro primer pulso emplea amplitudes de presión en el orden de 0.1 MPa, cercanas a las de 
TUS y LIPUS, por lo que se espera que haya también efectos no térmicos asociados. Con una 
amplitud acústica de 0.17 MPa, De Deyne PG et al detectan hasta 3 veces más figuras mitóticas, la 
mayor parte con aberraciones, por lo que confirman que han ocurrido cambios a nivel nuclear [De 
Deyne PG]. Mortirmer AJ et al obtienen cerca de un 10 % más de nivel de Ca intracelular en 5 
minutos y demuestran que éste aumenta con el tiempo de insonificación, al igual que le ocurre a 
Domenici F et al con la eficiencia en el consumo de calceína, quien alcanza % hasta un factor 38 
mayores [Mortirmer AJ, Domenici F]. Asocian este efecto a alteraciones en la estructura lipídica de 
la membrana. Atherton P et al afirman que su tratamiento induce reorganizaciones en el 
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citoesqueleto e incrementa la movilidad, afectando a la velocidad hasta un 50 % [Atherton P]. Esto 
está asociado a la detección de mayor activación de la proteína RaC1, relacionada con la 
organización del citoesqueleto y la movilidad. Doan N et al obtienen una síntesis de ADN un factor 
1.2 mayor, signo de aumento en la proliferación, y una síntesis de colágeno que se incrementa un 
factor 1.6 [Doan N]. También se secretan al medio más citoquinas, relacionadas con la 
angiogénesis, y factores de crecimiento. Zhou S et al también detectan mayor síntesis de ADN, un 
factor 2.8, y Vetrano M et al obtienen 4 veces más síntesis de colágeno [Zhou S, Vetrano M]. 
Mostafa NZ et al estudian el aumento de factores relacionados con la diferenciación celular (APL) y 
otros tipos de proteínas (OPN), obteniendo incrementos de entre un factor 1.15 y 2, 
respectivamente [Mostafa NZ].  
En nuestros experimentos in vitro con fibroblastos con MIFU, para el protocolo que más se 
parece al que se propone para lograr el efecto térmico (Protocolo A), se ha obtenido un efecto lítico 
conforme se aumenta la intensidad (decaimiento de la viabilidad y daño visible, Fig.4.27 y 4.31)). 
Esto se atribuye principalmente al fenómeno de cavitación que se detecta en el laboratorio con el 
método de sonoespectroscopía. Por lo tanto, no se espera que ocurra en una situación in vivo ya 
que, que dadas las amplitudes de presión acústicas empleadas, estamos por debajo de los umbrales 
para que este fenómeno ocurra en ausencia de microagentes de contraste (> 11 MPa [Hill CR 
2004]). 
En base al razonamiento realizado en el apartado 5.1.2.1 de este trabajo, con el segundo pulso 
de los dos que se proponen combinar, se espera que al someter a las células a una variación de la 
presión hidrostática de 5 MPa se activen los canales mecanosensibles de la membrana y se abran 
en consecuencia. Según Charras GT et al el 50 % de los canales estarían abiertos si la membrana 
plasmática de la célula está sometida a una tensión la mitad de la empleada para calcular nuestro 
umbral (de 0.05 mN/m [Charras GT]) por lo que se puede afirmar que, al menos, esa cantidad de 
estructuras estarán activadas. Esto da lugar a un aumento de la permeabilidad y la tasa de 
transfección de las células, lo cual se corrobora con estudios experimentales in vivo como el de 
Schratzberger P et al, que obtiene con un pulso de 1.8 MPa un aumento de hasta un factor 20.4 en 
la tasa de transfección de dos plásmidos (moléculas de ADN). Uno de los que este autor emplea 
(phVEGF165) se relaciona con la promoción de angiogénesis, que se refleja en medidas de un 
aumento de un factor 2 en la tasa de capilares y de un factor 1.8 en el flujo sanguíneo cuando se 
inyecta éste compuesto y se insonifica el tejido. En nuestro caso se propone aplicar amplitudes 
mayores, pero con una duración de pulso menor que las usadas por Schratzberger P et al, quien 
emplea un pulso de 30 ciclos de 1 MHz. 
Con amplitudes del pulso muy altas (> 10 MPa) se prevé la apertura de poros en la membrana. Si 
estas roturas son irreversibles, desencadenan mecanismos que llevan a la muerte celular. En 
cambio, si son reversibles, aumentará también la permeabilidad. Éste fenómeno es conocido en la 
literatura como sonoporación, y es frecuente que se produzca en presencia de burbujas [Lentacker 
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I, Prentice P]. El umbral para que una onda de choque de amplitud P produzca sonoporación de en 
la membrana celular se calcula [Takahashi T]: 
𝑃 ∙  𝛿𝑡 ≥ 4 𝑃𝑎 ∙ 𝑠    (5.42) 
donde 𝛿𝑡 es el tiempo en el que la onda posee una amplitud mayor o igual a la mitad de su 
máximo. Se estima que para nuestra forma de pulso, si se emplea una frecuencia de 2 MHz (𝑇𝑓 = 
0.5 µs), puede aproximarse que:  
𝑃 ∙  𝛿𝑡 ≈ 5 106 𝑃𝑎 ∙ 0.25 10−6 𝑠 = 1.25 ≤ 4 𝑃𝑎 ∙ 𝑠    (5.43) 
De esta manera, nuestra propuesta está por debajo de estos valores de amplitud y también por 
debajo de los umbrales de lisis de las células de tejido musculo esquelético, situados en el entorno 
de 40 MPa [Izadifar Z] (igualmente ocurre si se calcula para 1 MHz y 3 MHz).  
No obstante, sí se estaría provocando rotura de células endoteliales de pequeños vasos 
sanguíneos, que poseen un umbral de lisis menor (≈ 2 𝑀𝑃𝑎) lo que conllevaría pequeñas fugas de 
flujo sanguíneo (hemorragias) debido a la rotura de las paredes de los vasos [VanBavel E, Dalecki 
1999]. Es esperable que el organismo reaccione en consecuencia aumentando la angiogénesis, lo 
cual es observado por Holfeld J et al en su trabajo, en el que emplea ondas de choque de baja 
energía (𝜌𝐸 = 10 𝑚𝐽/𝑐𝑚
2). Tras el tratamiento obtiene un aumento en la expresión de factores de 
crecimiento relacionados con la formación de nuevos capilares en músculo isquémico, 
correspondiente a un factor 6.8 para el caso de VEGF y un factor 3 para el PIGF [Holfeld J]. La 
relevancia de estos datos se comprueba con el aumento de un factor 3 medido en los capilares que 
se forman en el músculo y un aumento de un factor 1.5 en la tasa de perfusión sanguínea. Wang CJ 
et al obtienen un aumento de un factor 2.3 en la presencia de VEGF en la primera semana tras el 
tratamiento con US, que lleva a cerca del doble de nuevos capilares a partir de las 4 semanas y 
Chen YJ et al también observan tras su tratamiento hasta el doble de pequeños capilares [Wang CJ, 
Chen YJ]. 
A nivel celular, Vetrano M et al obtienen 4 veces más síntesis de colágeno en sus cultivos de 
tenocitos a partir de la primera semana tras la insonificación [Vetrano M]. Berta L et al obtienen 
que el tratamiento con SW, tras producir un decaimiento inicial en el número de fibroblastos de un 
19 %, aumenta tras la primera semana (9 días) la proliferación un factor 1.2, la expresión del factor 
de crecimiento TGF (una proteína de secreción que tiene implicaciones sobre el crecimiento, 
proliferación y diferenciación celular) un factor 1.3 y la síntesis de colágeno tipo I y tipo III 
aumentan factores 1.3 y 1.6 respectivamente [Berta L]. Esto es concordante con el estudio in vivo 
de Chen YJ et al en que obtiene en la primera semana aumentos de un factor 2.7 en la expresión de 
factores de crecimiento como el TGF y el IGF [Chen YJ]. Tras un periodo de tiempo mayor, a las 4 
semanas, Hsu RWW et al comprueban que en los conejos insonificados la concentración de 
hidroxiprolina es un factor 1.4 mayor [Hsu RWW]. Éste es un aminoácido que constituye el 10 % de 
la molécula de colágeno, por lo que puede afirmarse que el contenido en colágeno es mayor en los 
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tendones insonificados, lo cual también se refleja en el aumento de un 7 % en la tensión de rotura 
de los mismos. El estudio de Takahashi T et al cuantifica la energía mínima umbral de un solo pulso 
de SW para que éste provoque un aumento de Ca intracelular, descartando la sonoporación como 
causa y atribuyéndose a una estimulación de los canales y los microfilamentos de actina (proteínas) 
del citoesqueleto [Takahashi T]. Se obtiene un valor de 0.17 mJ/𝑐𝑚2, del mismo orden que las que 
se propone emplear en nuestro pulso (véase Tabla 5.17).   
La comparación de las dosis de nuestra propuesta respecto de las empleadas en la actualidad se 
ha hecho en las frecuencias de 1 MHz y 3 MHz. Sin embargo, si sólo se dispone de un transductor 
que trabaje a una única frecuencia y no se tiene la posibilidad de focalizar el campo acústico, la más 
óptima es la de 2 MHz. Al ser la intermedia, se garantiza una penetración mayor que con 3 MHz y 
una mayor absorción que con 1 MHz. Para dar cuenta de cómo afecta el parámetro de frecuencia, 
se calcula en la Tabla 5.21 la dosis terapéutica que se aplica a la zona de la lesión con nuestros 
protocolos, para diferentes frecuencias de emisión del transductor (1 MHz, 2 MHz y 3 MHz). Estos 
valores son independientes de la profundidad y del modo de funcionamiento del transductor (plano 
o focalizado) ya que corresponden a la dosis que debe recibir el tejido. 
Tabla 5.21: Valores de los parámetros acústicos en la zona de la lesión de los dos protocolos del tratamiento 
combinado que se propone en este trabajo, para diferentes tejidos y según la frecuencia del transductor. 
 
Pulso largo para lograr un ΔT de 4 °C en 
300 s con un pulso largo de un DC del 10 
% y PRF = 1 ms 
 
Pulso corto para lograr una P de 5 MPa con un 
pulso corto, aplicando 100.000 pulsos (PRF = 3 
ms durante 300 s) 
𝒇𝟎 1 MHz 2 MHz 3 MHz 1 MHz 2 MHz 3 MHz 
Músculo 
100 200 300 𝒄𝒊𝒄𝒍𝒐𝒔 1 1 1 
0.62 0.43 0.34 
𝑷𝒛 
(MPa) 
5 5 5 
11.1 5.3 3.4 
𝑰 𝑺𝑨𝑻𝑷(𝒛) 
(W/𝒄𝒎𝟐) 
722 722 722 
11.1 0.53 0.34 
𝝆𝑬 𝒑𝒖𝒍𝒔𝒐(z) 
(mJ/𝒄𝒎𝟐) 
0.72 0.36 0.24 
333 158 102 
𝝆𝑬 𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍(𝒛) 
(J/𝒄𝒎𝟐) 




100 200 300 𝒄𝒊𝒄𝒍𝒐𝒔 1 1 1 
0.47 0.31 0.24 
𝑷𝒛 
(MPa) 
5 5 5 
5.4 2.41 1.5 
𝑰 𝑺𝑨𝑻𝑷(𝒛) 
(W/𝒄𝒎𝟐) 
625.6 625.6 625.6 
0.54 0.24 0.15 
𝝆𝑬 𝒑𝒖𝒍𝒔𝒐(z) 
(mJ/𝒄𝒎𝟐) 
0.63 0.31 0.21 
163 72 45 
𝝆𝑬 𝒕𝒐𝒕𝒂𝒍(𝒛) 
(J/𝒄𝒎𝟐) 
63 31 21 
 
Comparando los valores para 1 MHz, 2 MHz y 3 MHz, se obtiene que para lograr el efecto 
térmico es necesario emplear una amplitud de presión y una densidad de energía un factor 1.44 y 
2.1 menor, respectivamente, si se emplea un transductor de 2 MHz que en el caso de 1 MHz. Esto 
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se debe a que el tejido absorbe más los US de mayor frecuencia y, a igualdad de dosis, el 
calentamiento es mayor. Por otro lado, para un pulso de características similares (mismo n), para 
lograr la estimulación mecánica, se está aplicando con 2 MHz una densidad de energía que es la 
mitad que para el caso de 1 MHz, dado que la frecuencia es mayor y el tiempo que dura el pulso, en 
consecuencia, menor. Esto mantiene la misma fuerza del estímulo de presión, pero previene de 
causar daño celular.  
La frecuencia de 3 MHz sólo es aconsejable si la profundidad de la lesión es muy pequeña ya 
que, debido a la gran atenuación que sufrirá la onda acústica, para lesiones profundas debe 




En este capítulo se ha propuesto un novedoso tratamiento con US para lesiones músculo 
esqueléticas (lesiones musculares y tendinosas) en estado avanzado o crónico. Se han estudiado los 
parámetros acústicos de las señales a utilizar considerando transductores clásicos sin geometría 
focalizadora. Particularizados los objetivos para el caso en el que se requiera tratar una lesión 
crónica, se establece que se debe lograr en la zona un incremento térmico inicial de 4 °C y una 
estimulación mecánica de los tipos celulares implicados con una amplitud de presión acústica de 5 
MPa. Para ello, se propone una metodología que hasta ahora no ha sido estudiada: emplear dos 
insonificaciones sucesivas, para que cada una de ellas potencie los efectos térmicos y los no 
térmicos consecutivamente.  
El primero de los pulsos persigue el incremento térmico, esperando que se desencadenen los 
efectos secuenciados en la Fig.5.14. 
 
Fig. 5.14: Procesos biológicos derivados de la estimulación térmica debida a la absorción de los US que se 
propone en nuestro tratamiento con el primer protocolo. 
El segundo pulso busca la estimulación mecánica más relevante y se espera que se 
desencadenen los efectos secuenciados en la Fig.5.15. 
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Fig. 5.15: Procesos biológicos derivados de la estimulación mecánica debida a los US que se propone en nuestro 
tratamiento con el segundo protocolo. 
El tratamiento en clínica para  lograr la dosificación adecuada en el tejido debe diseñarse 
teniendo en cuenta el equipo ultrasónico que se emplea (transductor y señal acústica). Para el caso 
de un equipo con un transductor tipo pistón (apertura circular y en fase)  pueden emplearse las 
relaciones mostradas en este capítulo, desarrolladas para diseñar un protocolo para un tejido y una 
profundidad en particular. Para este caso de un transductor tipo pistón, y por tanto de una señal no 
enfocada, debe tenerse en cuenta que la insonificación que logre los efectos térmicos puede 
afectar a tejidos circundantes con dosis incluso mayores que las aplicadas a la zona patológica.  
En el tratamiento de pulso corto, que logra la estimulación mecánica, se prevé que, a una 
profundidad pequeña, a pesar de la difracción, en el caso real de usarse un pulso con varios ciclos, 
al menos el 41 % del volumen enfrentado al transductor recibe la presión acústica umbral deseada, 
según lo mostrado en el apartado 5.1.2.3 de este capítulo. 
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Capítulo 6.  
Conclusiones y líneas de trabajo futuras 
 
  
En la búsqueda por establecer una correcta sistemática basada en el método científico para 
estudiar los efectos de los US en tratamientos de Fisioterapia se han desarrollado a lo largo de los 
capítulos de esta Tesis los trabajos que se enumeran a continuación: 
- Se han investigado nuevas técnicas de imagen para monitorizar el calentamiento que se 
produce durante un tratamiento con MIFU. Con la técnica de Imagen Optoacústica se ha logrado 
cuantificar el incremento de temperatura con una alta precisión espacial (≈ 200 µm) y temporal (0.1 
s). 
 
- Se ha hecho un completo estudio de la distribución del campo acústico que se tiene en un 
experimento de insonificación in vitro y de cómo varía según las características de la configuración 
experimental. Siendo los estudios in vitro el primer paso que debiera darse en el estudio de los 
efectos de un nuevo protocolo de insonificación, se ha propuesto una sistemática para la correcta 
cuantificación de la dosis en este tipo de experimentos.  
 
Para el caso concreto en el que se trabaje colocando el transductor en la base de la placa de 
cultivo y se insonifique con un volumen finito de medio, sin evitar la reflexión en las interfaces y 
manteniendo el sistema estático, se han extraído correspondencias entre los parámetros acústicos 
de emisión del transductor en campo libre y los que realmente se tienen en el pocillo. Los 
incrementos que se obtienen suponen factores de hasta un factor 4 en amplitud de presión y de un 
factor 12.5 en la energía total que se estaría dando al cultivo. 
 
- Profundizando en la investigación de los efectos no térmicos de los US sobre las células, que 
en la actualidad son todavía materia de estudio, se ha realizado un experimento de insonificación in 
vitro de una monocapa de fibroblastos. Previo al experimento, se ha puesto en práctica la 
sistemática de caracterización del campo acústico propuesta también en esta Tesis. Teniendo una 
exhaustiva cuantificación de los parámetros y las distribuciones del campo acústico que se emite 
sobre las células, se han desarrollado interpretaciones de los resultados que se han obtenido. En 
base al conocimiento encontrado en la bibliografía sobre la acción de los US en cultivos biológicos, 
se ha profundizado en los efectos de la cavitación que se genera en el medio con un pulso largo de 
US sobre los fibroblastos, detectados mediante el método de sonoespectroscopía, y en las 
reacciones de mecanostransduccion que se desencadenan con un pulso corto.  
Capítulo 6 





Estos primeros trabajos teóricos y experimentales han permitido que se adquiera el 
conocimiento de las bases teóricas de los US, estudiar y cuantificar sus efectos en sistemas simples 
que simulan tejidos biológicos y en un cultivo in vitro. Esto es fundamental para dar el paso al 
siguiente nivel: la aplicación de los US en un sistema in vivo. De esta manera, todo lo anterior, ha 
servido para desarrollar el último de los trabajos. 
- Se ha propuesto un nuevo protocolo de insonificación que resulte efectivo en el tratamiento 
de lesiones de tejido blando en estado avanzado o crónico. La combinación de los efectos térmicos 
y no térmicos de los US con la aplicación de dos pulsos consecutivos optimizaría la curación 
respecto de los tratamientos convencionales aplicados en la actualidad, que constan de un solo tipo 
de insonificación. En este tratamiento se trabaja dentro de MIFU, un rango de intensidad hasta 
ahora no implantado, con intensidades entre los tratamientos actuales de baja (TUS) y muy alta 
intensidad (HIFU). 
La propuesta final de este tratamiento supone la recopilación de un trabajo completo de 
investigación dentro del área de las aplicaciones terapéuticas de los ultrasonidos. Su estudio 
experimental ha sido aprobado por los comités éticos responsables para su estudio en pequeños 
animales. También se ha hecho una propuesta para experimentación clínica que está a la espera de 
los resultados con pequeños animales. Esto supone la continuidad y aplicabilidad de este trabajo.  
Como líneas futuras de trabajo, nuevas e interesantes líneas de investigación se pueden abrir a 
raíz de este trabajo: 
- Simulación de la propagación de las ondas ultrasónicas en otro tipo de configuraciones y 
anatomías complejas. 
 
- Estudio de la influencia en las relaciones teóricas deducidas para los protocolos de 
tratamiento propuestos en esta Tesis con factores como, por ejemplo,  la no homogeneidad de los 
parámetros acústicos de los tejidos biológicos. 
 
- Desarrollo de nuevos modelos de dosis para otro tipo de lesiones o patologías. 
 
- Estudios comparativos con otras líneas celulares o con otras técnicas de análisis para 
cuantificar otros efectos no estudiados en este trabajo (medición de la secreción de sustancias o la 
permeabilización de la membrana celular). 
 
- Uso de las técnica de Imagen Optoacústica como técnica complementaria para seguir la 
evolución térmica en una insonificación in vivo. 
 
- Desarrollo de transductores piezoeléctricos y electrónica asociada para aplicar en zonas 
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